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Résumé
L’électroarthrographie (EAG) est une nouvelle technique de mesure des potentiels électriques
apparaissant sur la surface d’une articulation diarthrodiale durant la mise en charge de cette
articulation. Une étude clinique a récemment démontré que les signaux EAG enregistrés sur
la surface du genou proviennent du cartilage articulaire et que la diminution de leur ampli-
tude reflète la dégradation du cartilage chez les patients souffrant d’arthrose. Le mécanisme
sous-jacent est associé au déplacement des charges électriques dans la phase liquide du car-
tilage lorsqu’il est soumis à une force de compression. Ce phénomène produit des potentiels
électriques que l’on peut mesurer directement sur la surface du cartilage et qui sont nom-
més « potentiels d’écoulement ». Les propriétés électromécaniques du cartilage ont déjà fait
l’objet d’études in vitro qui ont également révélé que l’amplitude des potentiels d’écoulement
reflète l’état de santé du cartilage. Ces résultats suggèrent ainsi que l’électroarthrographie
pourrait constituer une nouvelle technique de diagnostic de l’arthrose. Cette technique of-
frirait plusieurs avantages, comme le faible coût de l’instrumentation, la simplicité de son
opération par les utilisateurs, le confort pour les patients, la possibilité de détection précoce
de l’arthrose. Toutefois, cette technique n’en est qu’à ses débuts et plusieurs questions restent
à résoudre.
Notre démarche a pour but de contribuer au développement de l’électroarthrographie à l’aide
de simulations numériques. La modélisation des phénomènes bioélectriques est bien établie
pour l’électrocardiographie, l’électroencéphalographie et l’électromyographie, mais la trans-
mission des potentiels d’écoulement depuis le cartilage jusqu’à la surface du genou n’a pas
été modélisée jusqu’à présent. La modélisation des signaux EAG pourrait ainsi permettre une
meilleure compréhension de la nature de ces signaux et contribuer à l’établissement de cri-
tères d’analyse et d’interprétation. Notre étude se divise en deux parties : le problème direct
et le problème inverse.
Le problème direct permet d’établir le lien entre le comportement électrique du cartilage
et la distribution de potentiel sur la surface du genou. Le genou est représenté comme un
volume conducteur composé de différentes régions caractérisées par des conductivités élec-
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triques spécifiques (os, muscle, gras, cartilage). Dans ces modèles, la source des signaux EAG
est représentée par une densité de courant imposée dans les différentes sections du cartilage
articulaire situé sous les deux condyles. La méthode des éléments finis est utilisée pour cal-
culer la distribution du potentiel dans deux modèles de genou avec une géométrie réaliste, le
premier ayant une géométrie générique et le second, une géométrie spécifique à un sujet. Les
distributions de potentiel simulées avec les deux modèles ont très bien reproduit les distri-
butions de potentiel déjà mesurées chez des sujets asymptomatiques et qui se caractérisent
par deux extrema médial et latéral sur la ligne articulaire, ce qui supporte l’hypothèse que
les signaux EAG sont bien générés par l’activité électrique du cartilage.
La simulation de défauts localisés du cartilage a permis d’étudier l’applicabilité de l’EAG
pour la détection et la localisation de dégradations. La source électrique ayant été divisée en
huit sections sous les deux condyles, la dégradation d’une section fut simulée par une baisse
de la densité de courant dans cette seule section. Les résultats ont montré qu’un changement
spécifique de la distribution de potentiel pouvant même montrer une augmentation du po-
tentiel correspond à chaque dégradation d’une section, plutôt qu’à une simple diminution de
l’amplitude du potentiel. Cela est dû au fait que les sections dont la densité de courant se
dirige vers la surface de la peau renforcent les maxima du potentiel tandis que les sections
ayant la densité de courant se dirigeant vers le milieu du genou contribuent à la réduction
du potentiel sur la surface du genou. Comme plusieurs signaux physiologiques, les signaux
de l’EAG peuvent être influencés par divers facteurs tels que le poids et l’indice de masse
corporelle. Ainsi, avec l’augmentation de l’épaisseur des tissus gras autour du genou, les zones
des maxima voient une diminution de leur amplitude tandis que les zones de basse amplitude
de potentiel ne changent presque pas.
Le problème inverse a pour but de calculer la densité de courant dans le cartilage à partir des
potentiels mesurés sur la surface du genou. Cette approche offre ainsi un outil de visualisation
fonctionnel du cartilage, ce qui peut faciliter l’évaluation de son état de santé. La difficulté
majeure avec les problèmes inverses est qu’ils sont mal posés, ce qui implique la mise au
point de méthodes d’inversion spécifiques à chaque problème. Pour évaluer les différentes
méthodes d’inversion qui furent développées, des distributions de potentiel furent simulées à
l’aide des modèles de genou développés durant l’étude du problème direct. L’exactitude des
solutions a été évaluée pour différentes configurations d’électrodes de mesure, représentations
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des sources, niveaux de bruit et erreurs de modélisation. La qualité d’estimation a pu être
améliorée à l’aide d’une première approche qui impose une contrainte de non-négativité aux
densités de courant et qui est basée sur la physiologie des potentiels d’écoulement. Bien que
cette contrainte de non-négativité permette de stabiliser le système, son erreur d’estimation
croît rapidement avec l’augmentation du niveau de bruit. Une deuxième approche basée sur la
régularisation de Tikhonov d’ordre zéro a alors permis de rendre les solutions moins sensibles
au bruit. Finalement, la méthode de régularisation de Tikhonov avec l’ajout d’une contrainte
de non-négativité a fourni les meilleures estimations dans la plupart des situations. Pour
localiser un défaut du cartilage, la résolution de la localisation dépend de la façon dont la
source est divisée. Plus le nombre de sous-sources est élevé, meilleure est la résolution. Par
contre, plus d’électrodes sont alors nécessaires pour l’estimation de ce nombre plus élevé de
sources. La position des sources est un autre facteur affectant la précision de l’estimation,
celle-ci étant plus élevée pour les sources externes qui produisent un courant directement
orienté vers la surface du genou. L’inexactitude de modélisation géométrique est une source
d’erreur qui ne peut être définitivement traitée que par la construction de modèles spécifiques
à chaque sujet.
Les données cliniques déjà recueillies ont été utilisées pour estimer deux représentations de la
source à l’aide de la méthode de régularisation de Tikhonov avec contrainte de non-négativité.
Pour une première représentation simplifiée, les deux densités de courant estimées dans les
sections médiale et latérale ont présenté des caractéristiques physiologiquement réalistes avec
des valeurs plus élevées du côté médial que du côté latéral pour les sujets sains, des densités de
courant réduites chez les sujets avec arthrose et des densités de courant nulles pour les sujets
avec une prothèse de genou implantée. Pour une représentation plus complexe comportant
huit sous-sources, les densités de courant estimées étaient sujettes à la diaphonie, qui a
été atténuée avec un opérateur de régularisation spécifique. Ainsi, des estimations inverses,
physiologiquement réalistes, ont été obtenues chez des sujets humains.
En conclusion, compte tenu de la complexité du genou, la modélisation numérique constitue
un outil important pour améliorer notre compréhension de la génération des signaux EAG
et des divers facteurs qui les influencent, ce qui pourra contribuer au développement de
l’électroarthrographie en tant qu’outil clinique.
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Abstract
Electroarthrography (EAG) is a new technique for measuring electrical potentials appearing
on the surface of a diarthrodial joint during the mechanical loading of this joint. A clinical
study has recently shown that EAG signals recorded on the surface of the knee originate
from articular cartilage and that a decrease of their amplitude reflects cartilage degradation
in patients with osteoarthritis. The underlying mechanism is associated with the movement
of electric charges in the liquid phase of the cartilage when subjected to a compressive force.
This phenomenon produces electrical potentials that can be measured directly on the surface
of the cartilage and that are called “streaming potentials”. The electromechanical properties
of the cartilage have been investigated with in vitro studies that have also shown that the
amplitude of the streaming potentials reflects cartilage health. These results suggest that
electroarthrography could be used as a new diagnostic technique for osteoarthritis. This
technique has several advantages such as low cost, simplicity of use, comfort for patients
and the possibility of early detection of osteoarthritis. However, this technique is still in its
infancy and many questions remain.
Our goal is to contribute to the development of electroarthrography using numerical simu-
lations. The modeling of bioelectric phenomena is well established for electrocardiography,
electroencephalography and electromyography, but the transmission of streaming potentials
from the cartilage to the surface of the knee has not been modeled before. Modeling EAG
signals could thus provide a better understanding of the nature of EAG signals and con-
tribute to the establishment of analytical and interpretive criteria. Our study is divided into
two parts: the forward problem and the inverse problem.
The forward problem establishes the link between the electrical behavior of cartilage and
the potential distribution on the surface of the knee. The knee is represented as a volume
conductor composed of different regions with specific electrical conductivities (bone, muscle,
fat, cartilage). In these models, the source of the EAG signals is represented by a current
density imposed in the different sections of articular cartilage underneath the two condyles.
The finite element method is used to calculate the potential distribution in two knee models
xwith realistic geometry, the first having a generic geometry and the second, a geometry spe-
cific to a subject. The potential distributions simulated with both models well reproduced
the potential distributions already measured in asymptomatic patients and which are char-
acterized by two medial and lateral extrema on the joint line, which supports the hypothesis
that the EAG signals are generated by the electrical activity of cartilage.
The simulation of localized cartilage defects was used to study the applicability of EAG for
the detection and localization of degradation. The electric source was divided into eight
sections in the two condyles, the degradation of a section was simulated by a decrease of
the current density in this section alone. The results showed that a specific change in the
potential distribution which may even show a local increase in the potential corresponds
to each degradation of a section, rather than a simple reduction in the amplitude of the
potential. This is due to the fact that the sections where the current density is directed
toward the surface of the skin strengthen the potential maxima while the sections having
the current density going towards the middle of the knee contribute to the reduction of the
potential on the surface of the knee. As for other physiological signals, the EAG signals can
be affected by various factors such as weight and body mass index. Thus, an increase in the
thickness of the fatty tissue around the knee decreased the amplitude of the potential in the
areas with maximum values, while the areas of low amplitude potential hardly changed.
The inverse problem consists of calculating the current density in the cartilage from the
potentials measured on the surface of the knee. This approach thus provides a functional
visualization tool for the cartilage, which can help assess its condition. The major difficulty
with inverse problems is that they are ill-posed, which involves the development of inverse
methods specific to each problem. To evaluate the different inverse methods that were de-
veloped, potential distributions were simulated using knee models developed for the forward
problem study. The accuracy of the solutions was evaluated for different configurations of
electrodes, source representations, noise levels and modeling errors. The accuracy of the
estimation was improved using a first approach which imposed a non-negativity constraint
to the current density and which is based on the physiology of the streaming potentials.
Although this non-negativity constraint stabilized the system, its estimation errors increased
rapidly with increasing noise level. A second approach based on the zero-order Tikhonov
regularization produced solutions that were less sensitive to noise. Finally, the Tikhonov
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regularization method with the addition of a non-negativity constraint provided the best es-
timates in most situations. To localize a cartilage defect, the resolution depends on how the
source is divided. Increasing the number of sub-sources increases the resolution. However,
more electrodes are then necessary to estimate the higher number of sources. The position of
the sources is another factor affecting the accuracy of the estimates, it is higher for external
sources which generate a current directly facing the surface of the knee. Modeling inaccuracy
is a source of error that can be treated only by the construction of models that are specific
for each subject.
The previously collected clinical data were used to estimate two different source represen-
tations using the Tikhonov regularization method with the non-negativity constraint. For
a simplified representation, the two current densities estimated in the medial and lateral
sections produced physiologically realistic characteristics with higher values  for the medial
side than for the lateral side for the healthy subjects (which is due to a known higher force),
current densities that were reduced in subjects with osteoarthritis, and finally, null current
densities for subjects with a total knee prosthesis implant. For a more complex representa-
tion having eight subsources, the estimated current densities were prone to crosstalk, which
was mitigated with a specific regularization operator. Thus, physiologically realistic inverse
solutions were obtained for human subjects.
In conclusion, given the complexity of the knee, numerical modeling is an important tool
to improve our understanding of the generation of EAG signals and for the development of
electroarthrography as a useful clinical tool.
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1CHAPITRE 1
Introduction
Le cartilage est un tissu conjonctif permettant de protéger les articulations contre les chocs
pendant les activités quotidiennes. Il est souvent atteint par l’arthrose, une maladie dé-
générative de l’articulation touchant une grande partie de la population dans le monde
[1, 2, 3, 4, 5, 6]. L’arthrose se caractérise par une dégradation du cartilage aboutissant à
la perte de la fonctionnalité de l’articulation. Les personnes atteintes souffrent de douleurs,
endurent une limitation des mouvements et perdent partiellement voire complètement la mo-
bilité avec la progression de la maladie. Malgré que l’arthrose ne soit qu’une cause mineure
de mortalité, elle est une cause majeure d’arrêt d’emploi et d’immobilité, ce qui a un impact
négatif sur la santé publique et l’économie [6, 7, 3].
La communauté des sportifs de haut niveau est une population particulière qui est fortement
touchée par l’arthrose [8, 9, 10, 11]. À cause d’une grande charge aux articulations et d’une
utilisation intense du cartilage, l’arthrose a une présence forte et persistante chez ces profes-
sionnels pendant et après leur carrière ; elle est souvent responsable de la fin d’une carrière
sportive. L’arthrose peut affecter toutes les articulations, mais comparée à celles des autres
articulations, l’arthrose du genou (gonarthrose) est plus fréquente, entre autres à cause de
la charge élevée à laquelle le genou est soumis ainsi que de la grande liberté de mouvements
qu’il procure [12, 13, 14].
Étant donné que l’étiologie de l’arthrose est encore peu claire, et son évolution est lente, il
est très difficile de retrouver la cause et les déclencheurs de ce trouble. Néanmoins, les inter-
ventions préventives, les traitements ou un simple retrait d’un facteur de risque (par exemple
obésité et surutilisation chronique) peuvent ralentir, arrêter ou renverser la progression de
la maladie [15, 16]. Cependant, ce n’est qu’à partir du stade où il y a une dégradation signi-
ficative du cartilage que l’arthrose devient symptomatique. Les dégâts sont très rapidement
irréversibles, ne laissant comme traitements disponibles à ce stade que les soins palliatifs et
2les chirurgies prosthétiques. C’est pour cela que le diagnostic précoce devient critique pour
la qualité des soins contre l’arthrose.
De nos jours, les méthodes de diagnostic largement adoptées en clinique sont les techniques
d’imagerie (par exemple l’imagerie par résonance magnétique, l’imagerie par rayons X, l’ar-
thrographie...) qui permettent de visualiser la morphologie du cartilage afin de repérer ses
défauts structuraux [17, 18]. Malheureusement, ces méthodes d’imagerie ne sont efficaces que
dans les phases déjà avancées de la maladie. L’inefficacité de ces techniques de diagnostic
pour la détection précoce de l’arthrose amène non seulement à un traitement agressif, mais
pose aussi une barrière pour le développement des méthodes préventives et des traitements
aux premiers stades de l’arthrose. De plus, le suivi de la maladie ainsi que des traitements
chirurgicaux sont également problématiques avec ces techniques d’imagerie puisque des dé-
gradations non-structurales sont souvent impliquées.
Pendant ces dernières années, les propriétés électromécaniques du cartilage ont été inten-
sivement étudiées pour identifier de nouveaux indices d’évaluation de l’état du cartilage.
Mécaniquement, le cartilage est souvent modélisé comme un tissu biphasique, avec une phase
liquide et une phase solide. La phase solide du cartilage, qui est aussi connue sous le nom de
matrice extracellulaire [19], est composée essentiellement des collagènes de type II et des mo-
lécules de protéoglycane. Les collagènes de type II sont sous forme de fibrilles et constituent le
squelette du cartilage, qui est rigide et poreux. Les protéoglycanes sont des macro-molécules
composées de molécules de taille inférieure nommées glycosaminoglycanes, qui comprennent
des radicaux libres à charges négatives. Les protéoglycanes sont fixées par les fibres de colla-
gène et cet ensemble est responsable de l’électro-négativité du cartilage. Grâce à ses charges
négatives, le cartilage adopte une résistance à la compression, ce qui lui permet de protéger
l’os sous-chondral contre les chocs.
La phase liquide du cartilage est un environnement aqueux. Comme le cartilage est baigné
dans ce liquide synovial riche en ions, les charges négatives des molécules de protéoglycane
attirent les cations dans la phase liquide. Cet ensemble cohabite en équilibre et résulte en une
électroneutralité en absence de forces externes. Pendant la compression, une séparation des
ions positifs du liquide et des charges négatives fixées génère une différence de potentiel qu’on
appelle le potentiel d’écoulement [19]. Théoriquement, l’amplitude du potentiel d’écoulement
3dépend de la vitesse d’écoulement du liquide, de la concentration des charges, et du gradient
de la pression hydraulique générée par la compression [20, 21, 22].
Les études biochimiques du cartilage montrent qu’une dégradation des molécules de protéo-
glycane est considérée comme un précurseur de la dégradation du cartilage [23]. Des expé-
riences in vitro sur des tissus bovins montrent que le potentiel d’écoulement décroît avec
la baisse de concentration des molécules de glycosaminoglycane [24]. Ainsi, on suggère que
l’amplitude du potentiel d’écoulement pourrait être un indice de la dégradation du cartilage.
Il existe une implémentation pratique de la mesure directe de potentiel d’écoulement sur la
surface du CA des patients [25]. Cette mesure directe est nécessairement invasive, ce qui peut
entraîner différentes complications (infections, sections de nerfs, embolies, etc.). L’utilisation
de la mesure directe est donc restreinte.
Récemment, une nouvelle technique non-invasive d’enregistrement et d’analyse du potentiel
d’écoulement baptisée « électroarthrographie » (EAG) a été proposée. Elle consiste en l’éva-
luation de l’état du cartilage à partir du potentiel mesuré à la surface de la peau du sujet,
qui est considéré, selon notre hypothèse, comme une projection de l’activité électrique du
cartilage.
Les premières mesures cliniques de potentiel à la surface de la peau ont été obtenues sur les
genoux des sujets arthrosiques ayant une prothèse à un genou, et des sujets asymptomatiques
[26, 27]. Les amplitudes des potentiels recueillis montrèrent que le groupe des sujets asympto-
matiques présentait des potentiels d’amplitude bien supérieure à celle du groupe arthrosique
tandis que les potentiels recueillis sur les genoux avec prothèse étaient nuls. Cette étude ré-
véla que les signaux recueillis sur la surface du genou résultent bien de l’activité électrique
du cartilage, que l’amplitude du potentiel surfacique reflète l’état du cartilage, et que cette
technique permet de mesurer des signaux reproductibles.
Ce résultat soulève plusieurs points fondamentaux. D’abord, le passage du phénomène élec-
trique entre le cartilage et la surface du genou est connu. Ensuite, l’étude a montré divers
facteurs de variation individuelle qui peuvent modifier aussi les expressions électriques sur la
surface du genou. L’identification de ces facteurs est critique pour l’étude des signaux d’EAG.
Finalement, la technique d’EAG a pour but de détecter l’arthrose précoce. La sensibilité de la
4méthode est méconnue, autant en ce qui concerne la résolution spatiale (détection de défauts
localisés) que la granularité de l’indication de l’état de santé du cartilage.
Le corps humain est un milieu conducteur où les courants électriques se propagent grâce
aux ions présents dans sa phase liquide. Les activités électriques générées par divers organes
peuvent ainsi être repérées à l’aide d’électrodes fixées sur la surface du corps. Les technologies
de diagnostic, tels que l’électrocardiographie, l’électromyographie, l’électroencephalographie,
etc., sont basées sur ces principes. L’étude des signaux bioélectriques ainsi obtenus a pour
but de développer des critères d’évaluation de l’état de santé des organes d’intérêt.
Inspiré des études fructueuses des autres électrographies, la même stratégie ont été adoptée
pour l’étude de l’EAG. Dans le cadre de cette thèse, des travaux porteront sur les problèmes
direct et inverse de l’EAG. Le problème direct de l’EAG consiste à simuler la distribution du
potentiel sur la surface d’un modèle du genou. Le problème inverse consiste à retrouver la
distribution du potentiel d’écoulement à partir du potentiel mesuré sur la surface du genou
afin de mettre en évidence la relation entre l’état du cartilage et le potentiel d’écoulement.
Cette thèse se décompose en cinq parties principales : la revue de littérature, la méthodologie,
un premier article sur le problème direct, un deuxième article sur le problème inverse, la
discussion générale et la conclusion. La revue de littérature traite des caractéristiques du
cartilage et de l’arthrose, des principales techniques de diagnostic, du potentiel d’écoulement,
l’EAG, et les problèmes direct et inverse de l’électrocardiographie. La méthodologie se répartit
en problèmes direct et inverse de l’EAG. La première section traite de la construction des
géométries du genou humain en 3D, la modélisation des propriétés électriques de la source
et du genou qui permet de simuler les potentiels surfaciques à partir du cartilage compressé.
La deuxième section expose les méthodes d’optimisation pour la résolution du problème
inverse, ainsi que l’évaluation de leurs performances d’estimation. Les deux chapitres suivants
présentent les articles, dont le premier traite du problème direct (« The Forward Problem of
Electroarthrography : Modeling Load-induced Electrical Potentials at the Surface of the Knee
» publié dans IEEE Trans on BME) et le deuxième traite du problème inverse (« The Inverse
Problem of Electroarthrography : Determination of Current Density in Compressed Cartilage
Using Electrical Potentials Measured at the Surface of The Knee », soumis au même journal).
La discussion générale donne les interprétations sur les principaux résultats présentés dans les
5articles, les justifications de l’originalité et de la technologie de l’EAG et la contribution des
travaux effectués dans le cadre de cette thèse. Finalement, la conclusion donne une synthèse
de l’ensemble des travaux effectués et les directions pour le développement futur.
6CHAPITRE 2
Revue critique de la littérature
2.1 Cartilage articulaire
Le genou est une articulation permettant de supporter la majorité du poids du corps humain
et assurant le mouvement des membres inférieurs. Cette articulation est structurée par l’ex-
trémité inférieure du fémur, l’extrémité supérieure du tibia et de la fibula, et la rotule. Le
contact entre le fémur et le tibia est maintenu par les ligaments latéraux (interne et externe)
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Figure 2.1 : Composants de l’articulation du genou humain (tiré de [28]).
Le muscle quadriceps attaché à la rotule couvre le devant du fémur. Les deux faisceaux du
muscle ischio-jambier dont l’un est attaché au fémur et l’autre à la fibula longent l’arrière
du fémur et deux faisceaux du muscle triceps sural attachés au fémur longent le tibia. Les
condyles fémoraux, le plateau tibial, et la surface postérieure de la rotule sont recouverts
de cartilage articulaire (CA). Dans la jonction fémoro-tibiale s’interposent deux ménisques
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Figure 2.2 : Composition musculaire autour de l’articulation du genou humain.
est remplie de liquide [29]. Une illustration de la composition du genou humain est montrée
aux figures 2.1 et 2.2.
Le CA protège les os contre les dommages en fournissant un contact indirect entre eux,
ce qui tempère les chocs, minimisant les frictions et amortissant la percussion pendant les
activités quotidiennes répétitives. Son épaisseur varie selon le type de l’articulation et suivant
l’individu. Pour les adultes, les épaisseurs des cartilages sur le condyle du fémur et le plateau
tibial varient entre 1,5mm et 3mm [30, 31, 32]. En moyenne, les hommes ont une surface
et une épaisseur cartilagineuses plus grandes que les femmes [31]. De plus, les entraînements
physiques peuvent aussi modifier l’épaisseur du CA d’une personne [33].
2.1.1 Composition
Le CA contient une phase solide composée essentiellement de la matrice extracellulaire du
cartilage (MEC), et d’une phase liquide [19]. Cette dernière est un électrolyte et représente
70-80% du poids total du CA. La MEC contient une majorité de collagènes, de protéoglycanes
(PG), et des protéines non collagéniques.
Les collagènes, qui comptent 15-20% du poids total, représentent le composant organique
majeur du CA. Il est principalement de type II mais les collagènes de type VI, IX et X
sont aussi présents mais en très faibles quantités. Les collagènes de type II sont sous forme
fibrillaire et constituent une structure d’un réseau matriciel par des liaisons covalentes. Ce
8réseau d’armature, étant élastique, maintient la forme du CA par ses propriétés mécaniques
particulières.
Figure 2.3 : La molécule de PG (tiré de [34]).
Sur ce réseau matriciel collagénique, s’attachent les molécules de PG qui est le deuxième
composant le plus abondant de la MEC, avec environ 5% du poids total du CA. La molécule
de PG est un groupement de chaînes polyosidiques dénommées glycosaminoglycanes (GAG)
qui sont formées linéairement par deux oses diholosidiques répétitives composées d’une hexo-
samine et d’un acide hexuronique. La structure de la molécule PG est illustrée sur la figure
2.3. Il y a trois types de GAG présents dans le CA : chondroïtine sulfate (CS), kératane
sulfate (KS), et acide hyaluronique (AH). Les chaînes de CS sont formées d’un acide glu-
curonique et d’un acide galactosamine et peuvent être distinguées en chondroïtine-4-sulfate
et chondroïtine-6-sulfate. Les chaînes de KS sont formées d’une glucosamine et d’une ga-
lactose, et ont une taille relativement plus courte que celle des CS. Les molécules de GAG
sont composées de ces chaînes sulfatées attachées à une protéine porteuse, formant ainsi des
agrécanes. Ces agrécanes adhèrent à l’AH à l’aide d’une protéine de liaison, et forment par
conséquent une longue chaîne de PG. Cette liaison de type non-covalent est stabilisée par la
protéine de liaison, ce qui permet de consolider la structure du CA. Les molécules de GAG,
l’unité élémentaire de PG, contiennent les groupements carboxyles (COOH) et sulfates (SO4)
hydrolysés, ce qui rend le CA riche en charges négatives [35, 36].
92.1.2 Organisation
Dans son état normal, le CA a un aspect lisse, nacré et homogène dans lequel sont parsemées
des logettes de cellules. Sa structure est organisée de façon hiérarchisée de l’échelle microsco-
pique jusqu’à l’échelle macroscopique. Cette architecture tissulaire permet une interaction
entre les composants, donnant ainsi au CA des propriétés mécaniques et physiologiques ap-
propriées pour assurer le fonctionnement de l’articulation.
Les fibres de collagène sont formées par les molécules de tropocollagènes, qui sont produites
par les cellules et s’agrègent dans l’espace extracellulaire. La taille des fibres de collagène
varie de 20nm à 200nm en diamètre et jusqu’à quelques millimètres en longueur. Les fibres
de collagène se réticulent et forment un réseau d’armature solide et stable pour renforcer la
cohérence de la structure du CA. Les molécules de PG sont souvent sous forme d’agrégats dont
la taille dépend de la longueur de l’AH. Sa longueur peut atteindre jusqu’à quelques centaines
de millimètres. Ces agrégats de PG s’ancrent sur la matrice de collagène par les interactions
mécaniques et électrostatiques, formant ainsi un phase solide cohérente et fonctionnelle.
Selon l’état physiologique, le CA est souvent divisé en quatre couches superposées [35], telles
que montré sur la figure 2.4. La couche superficielle est une couche relativement fine, repré-
sentant de 10% à 20% de l’épaisseur totale du CA. Dans cette couche, les fibres de collagène,
étant minces et denses, s’orientent surtout tangentiellement à la surface. Les chaînes de PG
sont, en revanche, peu présentes dans cette couche. La couche intermédiaire est une transition
entre la couche tangentielle et la couche profonde, et constitue de 40% à 60% de l’épaisseur
totale. Dans cette couche, les collagènes se distribuent plutôt aléatoirement et obliquement.
Les fibres sont relativement volumineuses et l’espace poreux est plus aéré. Les molécules de
PG sont plus abondantes et plus volumineuses dans cette couche. Dans la couche profonde,
les fibres de collagène, distribuées en faisceaux, s’orientent de manière normale à la jointure
et s’ancrent à la couche inférieure. La couche profonde représente environ 30% de l’épaisseur
totale. Finalement, la fine couche calcifiée, constituant environ 2% de l’épaisseur totale, est
une transition avec l’os sous-chondral.
Les couches se distinguent par l’état morphologique de leur tissu et leurs différentes concen-
trations des composants présents. Premièrement, chaque couche est entretenue par les chon-
drocytes dont la concentration et l’aspect cellulaire varient également selon la profondeur du
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Figure 2.4 : Les zones morphologiques du cartilage. (A) montre la distribution des chondro-
cytes et (B) montre la distribution des fibres de collagène (tiré de [37]).
CA. Vers la surface du CA, les chondrocytes, étant de forme ovoïde, sont présentes en plus
grande quantité. Elles s’axent parallèlement à la surface du CA. En profondeur, ces cellules
deviennent progressivement sphériques. Dans la couche profonde du CA, les cellules s’orga-
nisent en lignes dirigées perpendiculairement à la jointure de l’os. De plus, la concentration
des collagènes fibreux diminue avec la profondeur et celle des molécules de PG augmente
[38]. Grâce à la différence de l’organisation et la concentration des composants dans chaque
couche, le contenu d’eau varie aussi selon la profondeur. La concentration d’eau varie de
80% à 65% depuis la surface vers la profondeur du CA. Dans cette structure hiérarchisée et
organisée, les phases liquide et solide cohabitent harmonieusement, assurant la fonctionnalité
du CA.
2.1.3 Fonctionnalité
Lors de la marche normale, le genou supporte jusqu’à quatre fois le poids du corps [39],
et davantage pour d’autres mouvements. Une grande partie de ces forces transitoires est
absorbée par ses tissus conjonctifs.
Le CA compense principalement des compressions et des cisaillements grâce à ses caracté-
ristiques biomécaniques, électriques, et physiologiques. Premièrement, l’armature de la MEC
est renforcée par le collagène où siègent les molécules de PG. Les fibres de collagène, étant
rigides, permettent au CA de maintenir sa forme et de résister aux tensions en traction. Les
charges négatives fixes dans les molécules de GAG se repoussent les unes des autres lorsque
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le cartilage se déforme, ce qui permet au CA de résister aux forces de compression. De plus,
le collagène immobilise les molécules de PG et la présence de ces dernières renforce la struc-
ture collagénique. Une telle interaction entre les fibres de collagènes et les molécules de GAG
engendre des forces de compensation en cas de forces externes appliquées au cartilage. Enfin,
les charges négatives de GAG attirent les charges positives dans le liquide synovial, ce qui
rend le CA très hydrophile. Le liquide piégé par les GAG permet de lubrifier et porter les
éléments nutritifs au cartilage.
Comme mentionné dans la section précédente, le cartilage se répartit en quatre couches dont
les compositions biochimiques changent. Cette variation d’arrangement et de concentration
des composants permet au CA d’adopter des propriétés mécaniques différentes pour répondre
à des contraintes de forces selon la profondeur. À la surface du cartilage où a lieu le contact
articulaire, les frictions et les forces de cisaillement sont constamment présentes. En même
temps, l’orientation parallèle et une dense présence des fines fibres de collagène forment une
membrane renforcée ayant une très grande résistance de friction et une grande capacité de
rétention d’eau. De plus, le contenu d’eau est bien supérieur à la surface du cartilage, ce qui
permet de lubrifier la surface de contact et minimiser les dommages dus aux frottements.
La couche intermédiaire permet de dissiper les forces de compression et agit comme un
amortisseur. L’arrangement aléatoire et plus distancé des fibres de collagène permet d’une
part de faciliter l’insertion des molécules de PG et d’autre part la dissipation des forces.
La concentration supérieure des molécules de PG augmente la rigidité du tissu. Les couches
inférieures assurent une liaison solide avec l’os. La taille supérieure des fibres de collagène et
leur orientation verticale facilitent leur insertion, et permettent de renforcer l’attachement.
2.1.4 Biosynthèse
Le CA est non vascularisé, ne contient pas de tissus neurologiques ni lymphocytaires. Il n’est
donc pas apte à cicatriser spontanément. Le chondrocyte est le seul type de cellules existant
dans le CA et est responsable du renouvellement de ce dernier, mais il n’est pas présent en
grande quantité, avec moins de 1% du poids total [40]. La nutrition du tissu de cartilage
ainsi que des cellules se fait par diffusion des nutriments dans le liquide synovial depuis l’os
sous-chondral sous-jacent au CA. Cette diffusion est sollicitée par les forces mécaniques.
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Les chondrocytes permettent de maintenir et renouveler la structure du CA en synthétisant
et sécrétant la MEC. Comme tout autre tissu biologique, la MEC est soumise à un cycle de
synthèse/dégradation par l’activité métabolique. Ce cycle persiste tout le long de la vie d’une
personne. Les activités des cellules agissent essentiellement sur le collagène de type II et sur
les molécules de PG qui sont majoritaires dans la MEC.
L’anabolisme de la MEC s’initie dans l’espace intracellulaire, et se mature dans l’espace
extracellulaire. Les collagènes sont produits sous forme de procollagène. Ces unités de base
sont sécrétées dans l’espace extracellulaire où les fibres de collagène sont formées par la
suite. Ces fibres s’agglomèrent par les cross-links et constituent finalement un réseau solide
et poreux. La synthèse de GAG se passe dans les différents compartiments des cellules. Les
protéines de liaison et les protéines porteuses sont produites dans le réticulum endoplasmique ;
ces protéines sont ensuite transportées dans l’appareil de Golgi où les chaînes sulfatées de
GAG (CS & KS) sont ajoutées ; les AH sont produits dans les membranes cellulaires. Ces
éléments séparés sont ensuite sécrétés dans l’espace extracellulaire et se forment en agrécanes.
Ces derniers, étant solubles, mobiles, et de petite taille, se font emporter par la suite par les
mouvements du fluide interstitiel dans le réseau collagénique où ils forment finalement des
agrégats. Ces molécules à taille supérieure interagissent avec les fibres de collagène pour
former finalement la MEC.
Le catabolisme du cartilage est un processus enzymatique contrôlé par les cellules. Les métal-
loprotéases matricielles (MMP), faisant partie de la famille des protéases, sont principalement
responsables de la destruction du réseau collagénique. La dégradation du PG est initié par
les agrécanases 1, 2 qui détruisent les parties protéiques du PG. Il est généralement consenti
que la dégradation du PG précède celle du collagène fibreux au début du processus de ca-
tabolisme [41]. Les actions métaboliques de chondrocytes sont influencées par de multiples
facteurs tel que l’environnement, les charges mécaniques, etc.
Les chondrocytes permettent de renouveler le CA mais les activités métaboliques des cellules
sont très limitées à cause de leur faible nombre. Cela entraîne un processus de réparation
extrêmement lent : la demi-vie des agrécanes est de l’ordre de 1000 jours ; le renouvellement
du collagène de type II est 200 ans [42]. Il est donc très difficile de restaurer le CA lorsqu’il
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subit un dommage, et un traumatisme de ce système complexe peut avoir pour conséquence
de perturber toutes ses propriétés.
L’âge est un facteur majeur responsable des divers changements du CA. D’abord, avec l’aug-
mentation de l’âge, le CA perd son aspect lisse et irisant et devient blanc jaunâtre et rugueux.
En même temps, sa rigidité baisse avec la calcification du tissu, ce qui entraîne une perte
des fonctions biomécaniques et physiologiques. En revanche, son épaisseur reste relativement
constante [43]. Les compositions en PG et en collagène de type II changent grandement pen-
dant la période de croissance de la personne et se stabilisent avec l’augmentation de l’âge
une fois adulte [44, 45].
2.2 Arthrose
Comme tous les autres tissus biologiques, le CA est exposé à des pathologies. Il est d’autant
plus vulnérable par son utilisation intense et répétitive ainsi qu’à cause de sa faible capacité
d’auto-réparation. L’arthrose est le trouble du CA le plus fréquent. Arthrose est le terme
couramment utilisé en Europe (c’est « osteoarthritis » en anglais.) [46]. Elle est également
connue sous le nom d’arthrite dégénérative ou d’arthrite non-inflammatoire. C’est l’une des
plus anciennes maladies existant dans le monde ; elle peut être retracée jusqu’aux débuts de
l’humanité, mais ce n’est qu’au XXe siècle qu’elle fut clairement définie en terme clinique.
Elle est définie par American College of Rheumatology comme « un groupe hétérogène de
conditions qui conduit à des symptômes articulaires et des signes qui sont associés à l’inté-
grité défectueuse du cartilage articulaire, en plus de la modification de l’os sous-jacent à la
marge commune ». Elle est souvent simplifiée comme un dysfonctionnement de l’articulation
causé par une dégénérescence chronique du CA. Les personnes atteintes souffrent d’un ou
de plusieurs symptômes tels que douleurs, gonflements, inflammations, et d’une réduction
motrice de l’articulation.
2.2.1 Impact social
L’arthrose est classée comme une épidémie mondiale [1, 2, 3]. Selon un rapport de l’OMS
daté de 2000, il est estimé que 151 millions de personnes dans le monde sont touchées par
l’arthrose [4]. Pour les personnes de plus de 60 ans, la prévalence serait de 9,6% chez les
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hommes et 18% chez les femmes. Aux États-Unis, il y a 27 millions d’américains ayant plus
de 25 ans qui ont des signes d’arthrose selon une étude en 2005, où un tiers de ces gens ont
la gonarthrose (arthrose du genou) [5]. Il est estimé que ce chiffre va augmenter de 2 à 3
fois, soit 25% des adultes seront atteints d’arthrose, ce qui est équivalent à 67 millions de
personnes en 2030. Au Canada en 2005, environ 5% de la population âgée de 15 ans et plus
a consulté un médecin au moins une fois avec un diagnostic consigné d’arthrose [6]. Selon
une simulation prédisant la tendance de la prévalence de l’arthrose au Canada basée sur les
observations précédentes en 2010 — 4,4 millions de personnes ayant de l’arthrose, soit 13%
de la population — la prévalence de l’arthrose va atteindre 25,6% en 2040, équivalent à 10
millions de personnes au Canada [47].
Avec l’augmentation de l’âge de la population, l’espérance de vie plus longue et le problème
d’obésité de la population, la prévalence peut croître plus rapidement que prévu. En plus, la
prévalence augmente rapidement avec l’âge [48, 49, 50]. Le sexe est un facteur important sur
la prévalence de l’arthrose. Passé l’âge de 55 ans, il y a une grande différence de la prévalence
entre les femmes et les hommes, ainsi que de la sévérité radiographique de l’arthrose [51].
L’arthrose est une cause mineure de mortalité (208 morts en 2005 au Canada) [6] mais elle
est une cause majeure de la perte de capacité de travail et de handicap [7]. Les personnes
touchées s’immobilisent graduellement causant ainsi la réduction de l’activité et le déclin de
la qualité de la vie journalière. Dans une étude comparative des maladies les plus courantes
dans le monde, l’arthrose est classée parmi les 10 maladies non fatales (handicap) les plus
coûteuses [4, 52].
Vu l’échelle et la complexité de la maladie, il est difficile d’estimer les coûts exacts liés à
l’arthrose. Une étude effectuée dans plusieurs pays développés estime que la dépense liée à
l’arthrose dans ces pays se trouve souvent autour de 1% du PIB [3]. Aux États-Unis, le coût
direct moyen lié aux traitements médicaux de l’arthrose s’évalue à 2655$ par personne par
an [53, 54]. Parmi ces traitements, l’arthroplastie seule compte 400 000 implantations chaque
année, dont le coût associé est estimé à plus que 10G$ [3]. Au Canada, une étude conduite en
Ontario a estimé un coût total de 5700$ par personne et par an, liés au traitement pour les
personnes atteintes d’arthrose [55]. Une autre étude indépendante a estimé un coût total de
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12 200$ par personne ayant 59 ans et plus par an, dont 80% est associé à la perte de temps
en emploi [56].
2.2.2 Gonarthrose
L’arthrose affecte toutes les articulations et les membres inférieurs sont particulièrement
touchés [12]. Le genou est une articulation qui supporte une grande charge et assure un
grand degré de liberté de mouvements. Le terme « gonarthrose » désigne l’arthrose qui se
développe dans le genou. D’après une étude, les lacunes des propriétés biochimiques rendent le
CA du genou plus vulnérable aux maladies [13]. De plus, ses chondrocytes ont une capacité
de réparation plus faible comparé aux autres articulations [14]. Ces facteurs facilitent le
développement de la gonarthrose, ce qui explique sa grande occurrence surtout dans sa phase
tardive. Tout ceci, plus la complexité du genou, font qu’il est souvent difficile de gérer et
soigner la gonarthrose. Par conséquent, les coûts directs et indirects sont très élevés [57].
Selon une étude aux États-Unis entre 1991 et 1994, la prévalence de la gonarthrose radiogra-
phique et symptomatique sont respectivement de 37,4% et de 12,1%. Il risque de croître de
240 personnes parmi 100 000 par an [58]. La probabilité de développer de l’arthrose symp-
tomatique dans au moins un genou avant d’atteindre l’âge de 85 ans est 44,7%, ce chiffre
monte à 56,8% pour quelqu’un qui a une blessure préalable [59]. Il y a 1,6% d’adultes aux
États-Unis qui ont eu le remplacement de genou [60]. Le nombre d’arthroplasties pour le
genou au Canada croît rapidement. En 2005, 57 300 arthroplasties ont eu lieu, dont 61%
ont été effectués au niveau du genou. Selon une étude entre 2001 et 2005, les arthroplasties
du genou ont toujours été supérieures à celles de la hanche. Le nombre de genoux opérés a
augmenté de 59% durant ces années [6].
Une population particulièrement touchée par la gonarthrose est la communauté sportive pro-
fessionnelle. D’après des études sur les sportifs professionnels, l’association de l’arthrose avec
certains sports devient plus apparente, tels que le football et le tennis qui se caractérisent par
une grande implication de charges, d’impacts et de mouvements complexes des articulations
[8, 9, 10, 11]. Les articulations les plus touchées sont les genoux, les hanches et les chevilles.
Les études statistiques via des questionnaires et des radiographies sur des anciens joueurs de
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football professionnels illustrent un grand taux de gonarthrose et montre que cette dernière
est une cause importante pour l’arrêt de carrière [61, 62, 63].
2.2.3 Pathologie
L’arthrose est une maladie chronique et son évolution s’étend sur une longue période (de
plusieurs années à plusieurs dizaines d’années). Elle peut causer, à la phase tardive, des
douleurs et des limitations de mouvements des articulations. L’arthrose fut longtemps faus-
sement considérée comme une simple conséquence du vieillissement. Cependant, certains
pensent qu’elle commencent très tôt dans le cours de la vie. L’évolution de l’arthrose n’est
pas linéaire chez des individus étant exposés aux même facteurs de risques.
Les déclencheurs de l’arthrose sont souvent difficiles à retrouver et les facteurs à risque sont
très diversifiés [64, 65, 66, 67, 68]. L’arthrose peut être primaire ou secondaire selon sa nature
pathogénique et selon la classification clinique [69]. L’arthrose primaire, aussi connue comme
idiopathique, ne manifeste pas de prédispositions évidentes telles que sexe, race, hérédité,
obésité, climat, etc. L’arthrose secondaire est souvent la conséquence d’une cause précise
telle que les traumatismes aigus ou chroniques, dysplasie articulaire, opérations articulaires,
etc. Elle manifeste une grande incidence chez certaines populations à risque telles que les
sportifs de haut niveau et certains travailleurs spécialisés. Étant donné la complexité du
genou, certaines maladies liées à ses autres composants tels que les tendons, les muscles,
peuvent aussi être à l’origine d’une arthrose, ce qui explique aussi sa grande prévalence.
Changements biochimiques
Les changements biochimiques dûs à l’arthrose sont les actions conjointes de la dégradation
du CA et de la tentative de réparation due à la dégradation. C’est un processus cumulatif
et progressif qui peut durer de plusieurs mois à plusieurs années [70, 71, 72]. L’arthrose
commence avant les changements visibles sur le cartilage d’après les études histochimiques
de ce trouble.
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Initialement, une augmentation de la concentration d’eau est observée ; elle est une consé-
quence d’une modification de la MEC au niveau moléculaire. Cette augmentation est accom-
pagnée par une diminution de la concentration et de la taille des molécules de PG, ce qui
est causé par des ruptures des chaînes de PG [73, 74, 75]. La diminution de la taille et de
la quantité des PG et l’augmentation de la concentration d’eau causent une augmentation
de la perméabilité du tissu, ce qui amène à une diminution de la rigidité du CA. Par contre,
la concentration du collagène de type II est intacte et les chondrocytes sont encore latents à
cet instant [76]. Ces altérations précèdent tous les changements morphologiques et les signes
biochimiques qu’on peut détecter au cours de l’arthrose. Le cartilage amolli devient plus vul-
nérable aux chocs mécaniques subséquents [77]. À ce stade, l’apparition des fibrillations est
possible mais pas nécessaire.
Par la suite, les chondrocytes commencent à agir après avoir détecté l’anomalie due aux
changements de MEC [41]. Elles répondent d’abord par une prolifération des cellules [78].
L’intervention cellulaire comprend l’anabolisme et catabolisme, qui d’un côté répare le tissu
endommagé et d’autre côté nettoie les composants endommagés du tissu. Il y a également
production d’ostéophytes sous l’influence de facteurs de croissance. Les activités des cellules
sont contrôlées par des médiateurs et des enzymes. Il y a une synthèse intense des PG et des
collagènes II par les chondrocytes. La concentration de collagènes II change peu mais d’autres
types de collagène se dégradent sous l’effet des facteurs de dégradation, ce qui déstabilise la
MEC. Comme la concentration de collagènes de type II ne varie quasiment pas, les collagènes
synthétisés ne sont pas incorporés directement dans la MEC. De plus les PG synthétisés
sont de petite taille et sous forme non agrécanes, les rendant mécaniquement incompétents.
Quand il y a une stabilisation du mécanisme de synthèse/dégradation, l’arthrose peut être
arrêtée ou inversée. Par contre, quand la synthèse des PG ne permet pas de compenser
leur catabolisme ou d’autres agressions (ce qui explique la diminution de PG), l’arthrose
progresse davantage. L’échec des tentatives de réparation du tissu endommagé amène à un
stade d’arthrose destructif et irréversible. Les chondrocytes voient leur activité cellulaire
baisser jusqu’à leur mort par apoptose. À ce stade, tous les facteurs réunis aggravent la
dégradation de la MEC, qui est déjà très vulnérable mécaniquement et le CA subit encore
des pertes jusqu’à la couche profonde. Il y a également une altération du liquide synovial
contenant les morceaux du cartilage et de l’os sous-chondral. L’ensemble de l’altération se
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manifeste par des syndromes cliniques tels que la douleur et la perte de fonctionnalité de
l’articulation [79].
Changements morphologiques
La caractéristique majeure de l’arthrose est la perte des composants cartilagineux. Mais les
remaniements de CA ne sont pas la seule manifestation de la maladie et les autres tissus
présents dans l’articulation sont aussi victimes de ce trouble.
Le signe perceptible le plus tôt de la maladie est l’apparition des fissures microscopiques su-
perficielles localisées sur le cartilage. Avec la progression de la maladie, les fissures deviennent
plus profondes et plus évidentes. À ce stade, la surface du cartilage devient rugueuse et irré-
gulière. Ensuite, les fissures s’irradient davantage, ce qui cause la fibrillation des tissus plus
profonds et la rupture de la MEC. Les fragments de cartilage détachés sont relâchés dans la
membrane synoviale, ce qui amène à une diminution de l’épaisseur du cartilage. Le stade final
expose des fissurations très profondes, une mise à nu de l’os sous-chondral et une apparition
de fibro-cartilage.
Il est à noter que les lésions causées par l’arthrose peuvent être très différentes en forme, en
taille d’ouverture et en profondeur de cas à cas. Le type des lésions dépend d’une grande
variété de facteurs tels que la condition anatomique et physiologique de l’individu, la cause
du traumatisme et la progression pathologique de la maladie. Il est généralement considéré
que la destruction du tissu s’initie à un emplacement focal, qui par la suite se propage soit
horizontalement soit verticalement ou simultanément aux tissus voisins. La chondromalacie,
par exemple, est une forme de dégénérescence cartilagineuse qui implique souvent une érosion
circonscrite. Elle est typiquement conséquente à un traumatisme et se produit souvent chez
les jeunes. Pour répondre à des besoins cliniques, les classifications plus globales tentent de
prendre en compte l’étendue ou la profondeur des lésions comme paramètre d’évaluation
[80, 81].
Dans le genou, la dégénération du cartilage se produit souvent sur la patella, les condyles
fémoraux et le plateau tibial où les contacts sont intensifs. Sur le plateau tibial, le changement
morphologique dû à l’usure commence par la zone qui n’est pas couverte par les ménisques.
De plus, le côté médial montre une plus grande fréquence d’apparition de dégénérescence
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et un degré plus sévère que le côté latéral. Il a été remarqué qu’il n’y a pas de corrélation
notable entre les dégradations sur les deux côtés [82]. En outre, il est observé que les zones
de mise en charge sont plus affectées comparées aux autres zones cartilagineuses [83].
2.3 Diagnostics et traitements
L’arthrose est une maladie complexe. Son étiopathogénie est méconnue et l’évolution de la
maladie est imprévisible. Le diagnostic de l’arthrose devient crucial pour l’application du
traitement adéquat. Selon la sévérité de la maladie, les traitements peuvent être divisés en
deux groupes : traitements préventifs et traitements chirurgicaux. Les chirurgies consistent à
appliquer des prothèses partielles ou totales, qui sont considérées comme le dernier recours
contre la maladie.
2.3.1 Diagnostics
Les méthodes de diagnostic employées cliniquement sont les examens physiques, les mar-
queurs biologiques et les techniques d’imagerie. Chaque catégorie de diagnostic a ses avan-
tages et inconvénients, et une combinaison de plusieurs méthodes est souvent employée pour
un diagnostic plus fin.
Examens physiques
Les examens physiques constituent souvent la première étape de diagnostic des maladies ar-
ticulaires dans la pratique médicale. Ils comprennent généralement deux types d’examen :
interrogation et inspections physiques. L’interrogation est une évaluation par les patients
eux-mêmes sous forme de questions spécifiques. Ces questions comprennent la localisation,
l’intensité, et la durée des symptômes, les antécédents de traumatisme, de maladies fami-
liales, les conditions physiques telles que l’obésité, le diabète et les activités quotidiennes
et professionnelles. L’inspection physique consiste à scruter les signes d’inflammation ou de
déformation, à déterminer la mobilité et l’amplitude des mouvements de l’articulation. Un
plan de diagnostic est établi pour faciliter la pratique clinique [69].
Les examens physiques ne permettent que de localiser grossièrement le problème mais pas de
l’identifier clairement. D’autres tests suivent pour établir le plan de diagnostic.
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Marqueurs biochimiques
Le principe de marqueur biochimique est de détecter des changements dus à l’arthrose au ni-
veau moléculaire et cellulaire. Comme exposé dans la section 2.2.3, la progression de l’arthrose
induit une série de changements métaboliques du tissu dus aux activités synthèse/dégradation
déséquilibrées. Le principe des marqueurs biochimiques est de détecter les anomalies biochi-
miques issues de ces changements. Les détections sont basées sur les analyses de sérum, de
l’urine et du fluide synovial. Les biomarqueurs du cartilage sont dérivés des métabolismes du
collagène fibreux, des molécules de PG, et des protéines relatives qui ont subi une dégradation
accélérée [84, 85].
Un des avantages des biomarqueurs est qu’ils permettent de détecter l’arthrose précoce, étant
donné que les changements biochimiques de l’arthrose peuvent précéder les changements
morphologiques et des symptômes de la maladie. La précision des biomarqueurs dépend de
plusieurs facteurs tels que l’âge et le sexe, ce qui les rend non-standard. De plus, il est difficile
de les mettre en pratique clinique parce qu’il est difficile de doser leur sensibilité aux différents
stades de la maladie [50]. Finalement, les biomarqueurs ne permettent pas de localiser les
dommages pour le diagnostic.
Techniques d’imagerie
Les techniques d’imagerie sont les méthodes de diagnostic de l’arthrose les plus populaires.
La radiographie par rayons X est la méthode de diagnostic la plus répandue en utilisation
clinique. Il est considéré comme étant le « gold standard » pour le diagnostic de l’arthrose.
Une classification à cinq grades a été proposée pour graduer la sévérité de la maladie en
se basant sur les aspects tels que la formation des ostéophytes, l’amincissement de l’espace
de l’articulation, l’apparition des scléroses des os sous-chondraux et les déformations de l’os
sous-chondral [86].
La radiographie visualisant les tissus osseux met en évidence des changements de l’épais-
seur des interlignes articulaires, des fractures, des déplacements, etc. qui sont des consé-
quences en cas d’endommagement des tissus cartilagineux. La radiographie est facilement
accessible et facile à manipuler. Mais elle a plusieurs inconvénients qui limitent grandement
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son utilisation. Premièrement, elle permet de visualiser les tissus osseux mais elle est peu
sensible aux autres tissus, ce qui rend la méthode moins sensible à la maladie. Ensuite, il
y a une grande variation entre les genoux individuels. Cette méthode est basée sur la vi-
sualisation de changements anatomiques qui sont des conséquences de la maladie, ce qui est
sujet à des variations d’interprétation. Puis, la représentation en 2D de la radiographie ne
permet que d’évaluer l’espace de la jointure entre les régions centrales fémorotibiales mais
pas les autres régions. Finalement, l’évaluation par radiographie n’est efficace que pendant
les phases modérées et avancées de l’arthrose mais ne permet pas de diagnostic précoce de la
maladie. La tomographie par ordinateur (CT) améliore certains aspects de la radiographie
standard en termes de contraste, fournit une imagerie en 3D, mais cela vient avec l’inconvé-
nient de l’augmentation de la dose de radiation. D’autres techniques radiographiques peuvent
aussi être utilisées, comme la fluoroscopie qui permet de visualiser une séquence temporelles
d’images, ou la stéréoradiographie qui permet de combiner deux images pour obtenir une
représentation tridimensionelle.
L’imagerie par résonance magnétique (IRM) permet de visualiser avec une haute
définition l’ensemble des tissus dans le genou. Les séquences anatomiques associées d’une
pondération T1 favorisent la visualisation des tissus ayant un temps de relaxation court.
Elles peuvent, à l’aide des agents de contraste, faire ressortir les composants inflammatoires
en omettant les tissus graisseux. Les séquences tissulaires associées d’une pondération T2
permettent de visualiser clairement les fissures musculaires et les ménisques [87]. Les évalua-
tions sont basées sur l’évaluation quantitative de la morphologie du CA, des lésions de moelle
de l’os sous-chondral, et des changements de la membrane synoviale. L’IRM est considérée
comme la technique la plus fiable de toutes les imageries non-invasives pour la détection des
défauts du cartilage.
Avec l’avancement de la technologie et la compréhension de la pathologie, il y a plusieurs
améliorations de l’IRM qui permettent de visualiser les composants du CA au niveau molé-
culaire [88]. Ces technologies permettent d’évaluer la concentration des composants d’intérêt
et sont en vue de devenir des nouvelles méthodes de diagnostic de la maladie.
Grâce à sa performance et sa haute définition, l’IRM prend de plus en plus une position de
dominance en pratique clinique. Mais il y a plusieurs inconvénients pour l’IRM. Notamment,
22
il manque un système de graduation uniforme qui permette un diagnostic plus standard et
moins biaisé. De plus, la technologie d’IRM est très coûteuse, rendant cette technologie moins
accessible.
L’échographie est une technique d’imagerie sonore permettant de visualiser différents tis-
sus mous. Dans l’application de l’arthrose, les ostéophytes, le rétrécissement de l’espace ar-
ticulaire et l’inflammation peuvent être détectés par la technique. Les changements structu-
raux du cartilage peuvent être détectés en employant des techniques avancées d’échographie
[89, 90]. Il y a une certaine corrélation entre les aspects pathologiques de l’arthrose et les
observations sur les images ultra-sonores.
La technique a été intensivement étudiée récemment en raison de plusieurs de ses avantages.
Elle est une technique non-invasive et très sécuritaire pour les patients, et peut être employée
en continu ou sur plusieurs articulations simultanément. De plus, elle est facile à utiliser
et a un coût très bas. D’un autre côté, la qualité de l’information limite grandement son
utilisation clinique. En effet, les ondes ultrasonores ne permettent pas de pénétrer les os,
ce qui rend le cadre de cette imagerie plus restreint ; et le contraste de l’image est moindre
que celui obtenu par les deux techniques précédemment mentionnées à cause des bruits à
haute amplitude. Finalement, la détection morphologique de l’arthrose ne permet pas de
diagnostiquer l’arthrose précoce.
L’arthroscopie est parmi les techniques d’imagerie du cartilage la technique la plus cou-
rante cliniquement pour une visualisation directe du cartilage [91]. Elle permet de localiser
précisément les dommages et d’évaluer le niveau de dommages. Mais cette technique est inva-
sive, ce qui restreint grandement son utilisation en pratique. Conséquemment, dans le cadre
du diagnostic de l’arthrose, elle est réservée seulement dans le cas de l’arthrose avancée ou
pour assister la chirurgie.
D’autres imageries existent également qui peuvent ou pourront diagnostiquer l’arthrose
telles que la scintigraphie, la tomographie par l’émission de positron, et la tomographie
optique cohérente (OCT) [92, 93, 94]. Certaines méthodes sont en voie de développement,
mais pas encore applicables cliniquement. Chaque technique a ses avantages et inconvénients,
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mais elles reposent sur le même principe de visualisation du défaut structural du cartilage,
ce qui ne permet de détecter l’arthrose que dans son état précoce.
D’autres améliorations sont apportées aux techniques d’imagerie en injectant des agents de
contraste, ce qui permet d’étendre la visibilité des tissus ciblés. Il s’agit de l’arthroscanner,
l’arthrographie, et l’arthro-IRM.
Il est à noter qu’il y a une nouvelle technique d’imagerie, le delayed Gadolinium Enhanced
MRI of Cartilage (dGEMRIC), qui commence à attirer l’intérêt clinique [95]. Elle permet
de visualiser la concentration des molécules GAG dans le cartilage à l’aide des agents de
contraste. Cette technique a montré sa sensibilité à l’altération de structure et de composition




L’évaluation des résultats issus des techniques de diagnostic est cruciale pour désigner le
plan de traitement. Avec l’avancement des techniques d’imagerie, plusieurs systèmes de
classification de la sévérité de la maladie ont été développés. Ces systèmes sont basés sur
différentes techniques telles que l’arthroscopie, la radiographie et l’IRM (cf. tableau 2.1)
[96, 97, 98, 99, 69, 100, 101], et ils deviennent de plus en plus sophistiqués en prennant en
compte de plus en plus de paramètres pour rendre la classification plus précise.
Le premier système de classification de changement pathologique macroscopique du CA fut
proposé par Collins en 1949 [106]. En 1971, un système de classification basé sur les change-
ments biochimiques du cartilage, nommé Histologic/Histochemical Grading System (HHGS)
fut proposé par Mankin et al. [79]. Les autres systèmes de classification histopathologiques
sont dérivés de ce système.
Cartographie de la lésion
Pour une description plus détaillée et plus standardisée des lésions, l’articulation est sou-




L’arthrose est classée selon 4 niveaux
d’après les changements morpholo-
giques du cartilage .
Critère d’ICRS [103] a Arthroscopie
Comme la classification précédente, ce
critère se base sur un échelle de 4 ni-




L’arthrose est classé en 4 degrés selon
la déformation osseuse.
Ahlbäck [97] Radiographie L’arthrose est classée en 5 niveaux se-lon l’amincissement de l’espace osseux.
WORMS [98, 99] b IRM
Le système est gradué entre 0 et 6
en considérant 14 paramètres qui com-
prennent non seulement les altérations
du CA et de l’os mais aussi des liga-
ments et des tendons.
BLOKS [101, 99] c IRM
L’évaluation est échelonnée entre 0 et
3 sur 6 caractéristiques comprenant les
lésions osseuses, le CA, les osteophytes,
la synovite, les effusions et les liga-
ments.
Critère d’ACR [105] d Symptômes&Radiographie
La décision est basée sur des combinai-
sons de symptômes et d’évidences ra-
diographiques.
a. Cartilage Injury Evaluation Package du International Cartilage Research Society
b. Whole-Organ Magnetic Resonance Imaging Score
c. Boston Leeds Osteoarthritis Knee Score
d. American College of Rheumatology
Tableau 2.1 : Les systèmes d’évaluation les plus utilisés pour la gonarthrose.
localisation, la dimension et la profondeur des défauts locaux. Dans le genou, il s’agit des
condyles fémoraux, du plateau tibial et de la surface interne patellaire.
Une cartographie proposée par Hunt et al. [81] est montrée à la figure 2.5. Cette schéma-
tisation est basée sur l’anatomie et le fonctionnement physiologique du genou, et est aussi
adaptée à l’accessibilité par l’examen arthroscopique. Elle consiste à diviser en dix sections
les condyles fémoraux et le plateau tibial, et à diviser en six sections la rotule (patella). Il est







































Figure 2.5 : Représentation des sections pour le genou droit. Les sections F3 et F9 sont les
zones de mise en charge de l’articulation à l’extension complète (tiré de [81]).
ce schéma. Les lésions sont enregistrées sur ce schéma pendant l’arthroscopie et un papier
millimétré est ensuite superposé pour la mesure de leurs dimensions.
Un autre système de cartographie a été proposé par l’ICRS, en complément de leur classifi-
cation de la sévérité des lésions. Dans ce schéma, les condyles, le plateau tibial et la patella
sont tous divisés en neuf sections tel que montré à la figure 2.6. Cette schématisation est
pratique pour le suivi clinique mais ne permet pas de localiser et de dimensionner les lésions
de façon précise.
Actuellement, les opinions sont partagées concernant l’utilité de ces cartes [83, 107, 108], et
il n’existe pas une méthode standardisée permettant une évaluation de la surface lésée de
façon fiable et précise.
2.3.3 Traitements
La progression et le développement de l’arthrose sont complexes et il n’existe aucune méthode










































































Figure 2.6 : Représentation des sections pour le genou droit (tiré de [103]).
globalement divisés en deux types : traitement non-opératoire et traitement opératoire selon
l’état de dégradation du cartilage et la condition physique du patient [109, 110].
Les traitements non-opératoires ont pour but d’atténuer les douleurs et d’améliorer le fonc-
tionnement de l’articulation. Ils comprennent des thérapies physiologiques et pharmaceu-
tiques, des exercices, ou de simples retraits de certains facteurs de risque tels que l’obésité et
les charges excessives.
Les traitements opératoires sont appliqués en cas d’échecs des traitements non-opératoires.
Dans un premier temps, des chirurgies mineures sont appliquées dans le but de préserver
le cartilage le plus possible. Elles comprennent des traitement arthroscopiques, des trans-
plantations, et des ostéotomies correctives. Au stade final de la maladie, seule l’option de
l’arthroplastie est disponible pour le traitement de l’arthrose. Elle consiste en un remplace-




Il y a une quarantaine d’années, les propriétés électromécaniques du cartilage ont attiré
l’attention des chercheurs [111]. Tel mentioné dans la section 2.1.1, le cartilage contient deux
phases : la phase solide, poreuse, essentiellement composée de collagène hyalin retenant des
molécules de GAG chargées négativement, et la phase liquide qui est principalement de l’eau
contenant des ions. À l’équilibre, les deux phases sont parfaitement mélangées et les cations
sont attirés autour des GAG pour respecter la neutralité électrique. Lors de la compression
du cartilage, le liquide contenu dans le milieu poreux s’écoule selon le gradient de pression
hydraulique créé par la déformation du tissu. En même temps, les ions présents dans le liquide
se séparent des charges négatives fixes, ce qui produit un champ électrique, auquel est associé
un potentiel nommé « potentiel d’écoulement » (PE).
2.4.2 Transduction électromécanique
Dans le contexte où le CA est considéré comme un milieu homogène, isotrope et biphasique,
les compressions confinée et non confinée peuvent être simulées par des modèles poroélastiques
ayant une élasticité linéaire [19, 112]. Pour mieux expliquer le phénomène de relaxation, le
modèle de compression non confinée a été amélioré en prenant en compte les effets des fibres
de collagène [113]. Des modèles non-linéaires ont été également développés [114, 115]. A l’aide
de ces modèles, des propriétés mécaniques telles que la rigidité et des variables physiques telles
que la déformation du solide, la pression hydraulique, la vélocité du fluide, etc. peuvent être
calculées.
Frank et Grodzinsky ont proposé une équation électrocinétique décrivant l’interaction fluide/solide
dans un milieu biphasique reliant la vélocité relative du fluide et la densité de courant élec-
trique avec la pression hydraulique et le gradient de potentiel électrique par des coefficients
de couplage électrocinétique[20, 21, 22]. A l’aide de cette équation, le PE dans le cartilage
peut être estimé soit par une expression mathématique, soit par la méthode des éléments
finis [113, 112, 116].
28
2.4.3 Méthodes de mesure
Il y a trois types de mesures de PE in vitro qui sont effectués sur des échantillons de cartilage
recueillis sur les modèles animaux ou cadavériques.
La compression confinée est la configuration la plus simple. Dans cette configuration, l’échan-
tillon du cartilage sous forme d’un cylindre est placé dans une chambre où les murs sont im-
perméables. Deux électrodes dont l’une sert de référence et l’autre est perméable au liquide
sont placées en haut et en bas du spécimen. La force de compression est appliquée axialement
et l’écoulement du liquide est unidirectionnel. Le potentiel est mesuré entre les deux surfaces
du spécimen. Les résultats expérimentaux issus des tests de fluage sont comparés avec les
prédictions théoriques [117].
La compression non confinée est également utilisée. Dans cette configuration, le cartilage est
placé entre deux plateaux imperméables et la force est appliquée axialement. Le cartilage
compressé s’étend radialement ainsi que l’écoulement du fluide. Les électrodes sont placées
soit sur la surface du cartilage ou dans le tissu [24].
Le test d’indentation est effectué à l’aide d’un poinçon à un bout sphérique ou cylindrique,
perméable ou imperméable. La compression est appliquée sur la surface du cartilage. En
dehors de la région de compression, l’écoulement du fluide est libre dans le tissu et sur la
surface du cartilage. Le test d’indentation peut être appliqué in vitro ou in situ, ce qui
explique la popularité du test. Le test in situ sur l’os sous-chondral permet un test dans les
conditions les plus proches de la physiologie, ce qui donne des valeurs plus précises en termes
de condition physiologique. De plus, la réalisation du test ne provoque pas de destruction du
tissu, ce qui en permet l’utilisation clinique. Les réponses électriques par l’indentation ont
été étudiés par les analyses spatiales et temporelles [118].
Les trois tests mentionnés précédemment sont dérivés des tests qui ont été développés pour
mesurer les propriétés mécaniques du cartilage. La mesure de potentiel électrique dans un
genou entier a été appliquée sur une articulation de porc avec les électrodes en compression
[119, 120]. L’auteur a obtenu des réponses électriques avec les compressions de l’articulation.
Mais l’origine de ces réponses n’a pas été étudiée. Il n’y a pas eu non plus de simulations
réalisées.
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Arthro-BST™ est un outil de mesure de potentiel in vivo utilisant le principe de test d’inden-
tation. Une tige dont le bout est composé d’une matrice d’électrodes permet de mesurer le
potentiel d’écoulement pendant une séance d’arthroscopie en insérant cette tige dans l’espace
de l’articulation [25]. Cette invention est très prometteuse pour détecter la dégradation du
cartilage, mais elle est invasive [121].
2.4.4 Effet de l’état du cartilage
Le potentiel d’écoulement dépend d’un côté de la pression hydraulique engendrée par la
force de compression, et d’un autre côté des propriétés électromécaniques du matériau. Ces
dernières concernent la perméabilité, la conductivité électrique et la concentration des charges
dans le liquide [111]. L’arthrose montre que la dégradation du cartilage est caractérisée par
une diminution de la quantité de GAG dès la première phase de la maladie. De plus, les
études sur les bovins montrent que l’amplitude du potentiel d’écoulement est particulièrement
sensible à la concentration de GAG [24, 122]. La fiabilité de cette relation entre l’amplitude
du potentiel d’écoulement et l’état de santé du CA est d’une part montrée par des expériences
animales in-vitro, et d’autre part par les développements de l’Arthro BST™. Cette invention
a montré une grande fiabilité pour détecter la dégradation du cartilage.
2.4.5 Conduction
Les tissus biologiques sont des conducteurs électriques ; ils sont remplis de solutions conduc-
tives riches en électrolytes. Un courant électrique est observé quand le CA compressé est
court-circuité [20]. Si on considère que le CA compressé est la source électrique, le genou
contenant cette source est le média de conduction, un conducteur volumique. L’activité élec-
trique du CA génère un courant électrique dans le conducteur volumique (figure 2.7), où
le potentiel et le champ électriques sont associés [123, 124]. En utilisant des électrodes, les
potentiels électriques peuvent être repérés sur la surface de la peau. Ces signaux électriques
enregistrés peuvent être utilisés pour détecter les maladies et des troubles liés aux perturba-
tions du système bioélectrique.
Plusieurs méthodes de diagnostic sont basées sur ce principe de propagation du courant élec-








Figure 2.7 : Schématisation de la génération de champ électrique par la compression du car-
tilage. Le genou est un milieu conducteur qui permet une propagation du courant électrique
associé au PE (en pointillé) qui résulte du déplacement du fluide dans le cartilage comprimé
(trait plein).
(EEG) et l’électromyographie (EMG). L’ECG est l’étude de l’activité électrique du cœur afin
de déterminer l’état de santé de ce dernier. L’EEG est l’étude de l’activité électrique du
cerveau, et l’EMG recueille l’activité électrique des muscles. À la différence du cartilage, tous
ces signaux sont activement générés au niveau des membranes des cellules excitables.
2.5 Électroarthrographie
Les conditions électrophysiologiques du genou permettent la mise en place de la technique
de l’EAG. Deux protocoles de mesure ont été utilisés au sein de notre groupe de recherche.
Les premières expériences, qui marquent le début de l’étude de l’EAG, démontrèrent que
l’électroarthrogramme peut être mesuré de façon non-invasive sur la surface de genou. La
deuxième étude fut une étude clinique qui démontra que les signaux de l’EAG sont reproduc-
tibles, qu’ils sont bien générés par la compression du cartilage et que la technique de l’EAG
peut être utilisée pour détecter la dégradation du cartilage.
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2.5.1 Étude préliminaire
Les premières expériences eurent pour but de tester la faisabilité de la technique de mesure et
d’obtenir un aperçu de distribution de potentiel sur la surface du genou. Ces études ont mis en
évidence les aspects techniques à développer. Bien que cette étude n’ait eu peu d’utilisation
par la suite, elle est la démarche préalable pour le lancement de ce projet. Elle mérite donc
d’être mentionnée pour sa valeur novatrice.
Protocole de mesure
Les potentiels induits par la compression du cartilage ont été mesurés par des électrodes
Ag/AgCl, habituellement utilisées pour enregistrer l’EEG ou à l’aide d’électrodes ECG à
usage unique : 32 électrodes dont 2 de référence furent utilisées lors de ces expériences. Les
électrodes de mesure sont disposées en 6 colonnes et 5 rangs espacés de 3cm autour la surface
du genou, avec le 4e rang se trouvant au niveau de la jointure de l’articulation (figure 2.8A).
La mise en charge du genou est effectuée soit lorsque le sujet transfert son poids d’une jambe
à l’autre (figure 2.8B), soit lorsque le sujet se tient debout sur une plate-forme vibrante, ce
qui engendre la compression du cartilage et la génération de l’EAG.
Les 30 signaux sont amplifiés dans une bande passante allant de 0Hz à 300Hz et numérisées
avec une fréquence d’échantillonnage de 1000Hz (Biosemi). Les signaux ont ensuite subi un
filtrage numérique. On choisit l’instant ou le potentiel est maximal et on obtient une carte
de lignes équipotentielles en interpolant les 30 valeurs de potentiel (figure 2.8B).
Résultats et discussion
Les signaux sont de même forme que la force appliquée pour la mise en charge, soit des cré-
naux rectangulaires pour le transfert de poids, soit sinusoidal pour la plate-forme vibrante.
Ces signaux sont synchronisés, autrement dit, il n’y a pas de déphasage entre eux. Les cartes
équipotentielles obtenues à partir de ces signaux montrent certaines caractéristiques particu-
lières. D’abord, deux maxima se présentent aux côtés médial et latéral du genou. Ces deux
motifs se trouvent au niveau de la jointure de l’articulation où les contacts entre les carti-






Figure 2.8 : (A) L’emplacement des électrodes de mesure, qui sont disposées sur la jambe
en extension. (B) Une carte équipotentielle obtenue avec l’étude préliminaire. L’amplitude
de potentiel est indiqué en couleur avec le rouge désignant un potentiel plus grand et le
bleu désignant un bas potentiel. L’échelle de couleur s’étend de zéro (bleu foncé) jusqu’à 300
microvolt (rouge foncé).
implique une activité électrique plus intense de ce côté. Finalement, le potentiel s’atténue en
s’en éloignant de ces deux motifs.
Cette étude a montré des résultats encourageants pour l’EAG, mais le protocole de mesure
est complexe à cause du nombre élevé d’électrodes et de l’utilisation d’une plaque vibrante.
Les signaux mesurés sont souvent contaminés par des bruits de mesure dont la source est
difficile à identifier et la reproductibilité des résultats en est affaiblie.
2.5.2 Étude clinique
Pour réaliser l’étude clinique, le protocole de mesure fut simplifié. Différentes sources d’erreurs
comme les artefacts dus au mouvement des électrodes et à l’étirement de la peau, l’impédance
élevé des électrodes due au stratum corneum (la couche la plus éloignée de l’épiderme), et
la position des électrodes de référence ont été identifiés et des corrections ont été apportées




Pour diminuer la durée de la saisie des données chez des patients, le nouveau protocole ne
comprend que huit électrodes. Celles-ci sont placées aux sites ayant présenté des potentiels
élevés lors des premières expériences. Les potentiels sont mesurés à l’aide d’électrodes à usage
unique couramment utilisées pour le monitoring de l’ECG (3M™ Red Dot™), qui comportent
une pastille de gel conducteur entre la peau et l’électrode Ag/AgCl pour minimiser les arté-
facts. L’électrode de référence est placée au niveau du milieu du tibia loin des articulations
de la cheville et du genou. Une abrasion de la peau est pratiquée aux sites des électrodes
pour minimiser l’impédance épidermique. Les signaux sont enregistrés à l’aide d’un système
commercial BioRadio (CleveMed). Il s’agit d’un système sans fil qui permet de minimiser
les interférences dues au couplage électrostatique. La mise en charge du genou, effectuée par
des balancements volontaires du poids du sujet, est beaucoup plus simple qu’avec la plaque
vibrante. Ce balancement d’une jambe à l’autre est effectué de façon contrôlée en minimisant
les activités musculaires. Les signaux enregistrés ont subi des traitements numériques tels
que le filtrage passe-bas pour minimiser l’interférence des muscles, la correction de la ligne
de base et le moyennage des cycles de mise en charge.
Les mesures ont été effectuées sur 40 sujets : 20 patients diagnostiqués avec l’arthrose pour
un genou et ayant une prothèse totale pour l’autre genou et 20 sujets asymptomatiques. Les
mesures entre ces deux groupes sont comparées en utilisant des outils statistiques.
Résultats
Les valeurs moyennes pour chaque électrode sont comparées entre les différentes groupes. Les
potentiels mesurés sur les genoux avec prothèses étaient statistiquement nuls et différaient de
ceux enregistrés sur les sujets asymptomatiques, ce qui supporte l’hypothèse que les signaux
sont bien générés par le CA. Ensuite, la comparaison intergroupe montre que l’amplitude des
potentiels pour le groupe asymptomatique était supérieure à celle du groupe d’arthrose, ce





Figure 2.9 : Les potentiels des électrodes mesurés sur les sujets cliniques (tiré de [26]).
2.6 Modélisation de l’électrocardiogramme
Étant donné que l’électroarthrographie est une approche tout à fait nouvelle, tant au point de
vue des techniques de mesure, de l’interprétation biophysique, et des applications cliniques,
l’étude d’une technique mature comme l’électrocardiographie peut guider la démarche de
développement de l’EAG.
L’électrocardiographie est une technique qui permet de quantifier l’activité électrique géné-
rée par le cœur. Elle est pratiquée cliniquement et montre une efficacité reconnue pour le
diagnostic des pathologies liées au cœur [125, 126]. Grâce à des raffinements et à une amé-
lioration continue des processus, l’ECG montre de plus en plus d’avantages cliniques mais il
existe encore des aspects qui ne sont pas encore totalement appréhendés et qui font l’objet
d’études de modélisation.
La modélisation numérique est une technique couramment utilisée dans presque tous les do-
maines de la science et de l’ingénierie où des situations complexes sont en jeu. Le domaine
médical et en particulier l’électrocardiographie sont friands de modélisation et simulation.
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D’un côté, le corps humain est un organisme très complexe qui présente une grande variation
interindividuelle. D’un autre côté, l’interaction entre les organes présents peut obscurcir l’en-
tendement du problème. La modélisation repose sur deux approches complémentaires, soit
les problèmes direct et inverse.
2.6.1 Problème direct
Le problème direct de l’ECG consiste à calculer la distribution du potentiel sur la surface
du corps à partir des sources électriques représentant le système cardio-vasculaire. Cette
approche repose sur deux modélisations principales : la modélisation de la source électrique
cardiaque et celle du thorax en tant que milieu conducteur. Voici un bref résumé des tech-
niques de modélisation mentionnées dans la littérature [127, 128].
La modélisation de la source utilise le concept de représentation équivalente. Les deux caté-
gories de représentations équivalentes sont les sources discrètes et les sources distribuées.
Parmi la première catégorie, la représentation équivalente le plus simple est un dipôle de
courant. Il est à noter que cette représentation donne une interprétation simple et compré-
hensible du fonctionnement du cœur et qu’elle constitue la base de l’électrocardiographie
clinique. Les autres modèles constituent une extension de cette source simple : un dipôle dont
la position peut évoluer en fonction du temps, deux dipôles mobiles, un ensemble de dipôles
de position fixe, des multipôles (quadrupôles, octupôles, etc.)
La deuxième catégorie comprend les sources distribuées, c’est-à-dire que le cœur entier est
considéré comme une source électrique. L’une de ces représentations est la distribution de
potentiel épicardique [129, 130]. Ce modèle pose comme l’hypothèse que la surface du cœur
est fermée et que toutes les sources électriques actives se situent dans l’espace clôturé par
cette surface. Ce modèle considère que la distribution de potentiel sur le thorax est une
projection de celle sur la surface du cœur et que celle-ci procure de l’information sur l’état
de santé du cœur. Le modèle de double couche uniforme est utilisé pour décrire l’activité
électrique des ventricules pendant leur phase de dépolarisation [131]. Ce modèle représente
le front d’activation cardiaque comme une couche uniforme de dipôles pouvant se déplacer
dans la paroi des ventricules. Ce modèle montre une bonne efficacité pour la détermination
du temps d’activation locale.
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Au début, les géométries utilisées pour représenter le thorax et le cœur étaient primitives,
comme des sphères ou des cylindres. Les géométries utilisées dans les études actuelles res-
pectent l’anatomie humaine avec précision car elles sont basées sur des imageries médicales
telles que la tomographie par rayon X (CT-scan) et l’imagerie par résonance magnétique
(IRM) [132].
Il y a deux classes de méthodes numériques couramment utilisées pour résoudre le problème
direct : les méthodes de surface et les méthodes de volume [127]. Les méthodes de surface
sont basées sur l’équation intégrale du potentiel dans un espace fini homogène ou section-
nellement homogène. En pratique, les surfaces délimitant les différentes régions sont maillées
en triangles, ce qui permet de discrétiser l’équation intégrale et de la mettre sous forme ma-
tricielle. Cette méthode est simple, étant donné que seules les surfaces sont considérées dans
la formulation, ce qui permet de réduire la dimension du problème quand le ratio de surface
sur volume est petit. Par contre, cette méthode est moins efficace pour les modèles plus com-
plexes tels que ceux faisant apparaître une forte inhomogénéité du milieu conducteur ou des
tissus anisotropes. De plus, quand la taille du problème augmente, la demande en temps de
calcul et en mémoire augmente fortement, comme les matrices utilisée dans cette méthode
sont pleines.
Les méthodes de volume comprennent les méthodes des différences finies, des volumes finis et
des éléments finis, qui sont les méthodes les plus utilisées. La méthode des différences finies
discrétise la géométrie thoracique en une grille des points isolés, dont leurs valeurs repré-
sentent une approximation discrète de l’équation. La méthode étant simple à implémenter,
elle présente des défis pour la vitesse de convergence. La méthode des volumes finis représente
la géométrie par des éléments volumiques. La méthode des éléments finis prend en compte
la connectivité des éléments de volume. Cette méthode peut être appliquée pour des géomé-
tries complexes et pour des tissus anisotropes. La combinaison des méthodes surfaciques et
volumiques est aussi possible.
2.6.2 Problème inverse
Le problème inverse consiste à retrouver les sources électriques depuis la distribution du
potentiel surfacique observé. En pratique, il s’agit de calculer les sources électriques qui
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génèrent à la surface du modèle de volume conducteur une distribution de potentiel similaire
à celle mesurée sur la corps. La représentation matricielle du problème direct dérive du fait
que la distribution du potentiel sur la surface du corps est reliée à la source électrique par
une matrice de transfert représentant les caractéristiques électriques du volume conducteur.
Numériquement, le problème inverse consiste à inverser cette équation de façon à trouver
la valeur des sources électriques. Mais la résolution du problème inverse n’est pas triviale à
cause de certaines difficultés numériques [127]. D’abord, la solution d’un tel problème n’est
pas toujours unique, dans le cas de système sous-déterminé par exemple. Puis, un problème
inverse est très souvent mal posé, ce qui le rend sensible à la présence des bruits intervenant
dans l’acquisition des données ou causés par les erreurs de modélisation numérique liées au
modèle de source électrique et de volume conducteur. Ceci se manifeste par une matrice de
transfert mal conditionnée. Ce problème mal posé demande des techniques mathématiques
avancées pour sa résolution [133].
La technique d’inversion la plus simple est la méthode des moindres carrés linéaire, qui mi-
nimise les différences expérimentales résiduelles. Elle est rarement utilisée en pratique dû à
la nature mal posée du problème inverse. L’une des façons de stabiliser ce problème pour
obtenir des solutions raisonnables est d’imposer des contraintes sur les solutions recherchées.
Dans le cadre de l’ECG, ces contraintes peuvent être spatiales ou temporelles. Une autre
façon de contourner un problème mal posé est d’utiliser la méthode de décomposition en
valeurs singulières. Cette méthode décompose la matrice de transfert en trois matrices dont
deux sont des matrices orthogonales et l’autre est une matrice diagonale qui contient les
valeurs singulières de la matrice de transfert. Cette manœuvre permet de retrouver le rang
de la matrice et l’inversion de cette dernière est réduite à des simples inversions des valeurs
singulières non nulles. La régularisation est une autre technique pour contourner un problème
mal posé et c’est la technique la plus utilisée. La régularisation de Tikhonov ajoute un terme
de régularisation au résidu du moindre carré. Ce terme permet de contraindre l’amplitude
ou la variation des solutions à chercher à travers un paramètre de régularisation qui contrôle
le poids de cette contrainte et le degré de lissage de la solution. Ce paramètre de régularisa-
tion peut être choisi à l’aide de critères de sélection. Il s’agit principalement du principe de
décalage de Morozov, de la validation croisée généralisée (VCG), de la méthode L-curve, de
la méthode Composite REsidual and Smoothing Operator (CRESO). Ces techniques d’esti-
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mation du paramètre de régularisation sont bien expliquées et comparées dans la littérature
[134]. Finalement, on utilise aussi des approches statistiques telle que l’approche Bayesienne,
qui considère que la solution recherchée suit un modèle probabiliste et est obtenue en mi-






Le problème direct de l’EAG consiste à calculer la distribution de potentiel sur la surface du
genou à partir des propriétés électriques du cartilage et du reste du genou. Ce problème se
divise en cinq parties. Premièrement, les équations mathématiques qui gouvernent le com-
portement électrique des tissus biologiques. Ensuite, les modélisations spécifiques du genou,
de la source, et de l’électrode portant sur leur géométrie et leur comportement électrique.
Finalement, la méthode des éléments finis qui permet de résoudre le problème de façon nu-
mérique.
3.1.1 Formulation
Les équations de Maxwell sont les lois fondamentales des phénomènes électromagnétiques.
∇ ·D = q (3.1)
∇ ·B = 0 (3.2)
∇× E = −∂B
∂t
(3.3)
∇×H = J+ ∂D
∂t
(3.4)
où D et B sont les densités de flux électrique et magnétique, respectivement, E et H sont
les intensités des champs électriques et magnétiques, q est la densité volumique de charge,
J est la densité de courant de conduction et t est le temps. En calculant la divergence de
l’équation 3.4 et en appliquant l’équation 3.1, on peut retrouver l’équation de conservation
de la charge électrique :
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∇ · J+ ∂q
∂t
= 0 (3.5)
Dans un milieu conducteur, la densité de courant totale a la forme suivante :
J = σE+ Js (3.6)
où σ est la conductivité électrique. L’équation 3.6 implique que la densité de courant totale
J est la somme de la densité de courant σE due à la conduction électrique dans le milieu et
de la densité de courant Js générée par la source, qui porte aussi le nom de “courant imposé”.
De plus, en introduisant un potentiel vecteur A et un potentiel scalaire ϕ, on peut retrouver
l’expression du champ électrique :
E = −∇ϕ− ∂A
∂t
(3.7)
Dans le cas de l’EAG, la source électrique est la conséquence des activités mécaniques dans
les régions de cartilage comprimé. Le courant électrique dans ce type de source est lié au
déplacement des ions produit par le déplacement de la phase liquide du cartilage. En pra-
tique, ce phénomène est occasionné par la compression de l’articulation, causée soit par un
balancement de poids initié par le sujet, soit par l’action d’une plate-forme vibrante. Dans
tous les cas, la fréquence de compression est très basse (< 1Hz pour le balancement du poids
et < 5Hz pour la plate-forme). Sous cette condition, les effets capacitif, inductif et les dé-
phasages dus à la propagation d’onde dans le corps humain peuvent être négligés [135]. En
conséquence, le problème peut être considéré comme quasi-statique. Les équations 3.5 et 3.7
se réduisent alors à :
∇ · J = 0 (3.8)
E = −∇ϕ (3.9)
Et en reportant les équations 3.9 et 3.6 dans l’équation 3.8, on obtient :
∇ · (σ∇ϕ− Js) = 0 (3.10)
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Quand la source est absente, soit dans le genou, à l’extérieur du cartilage comprimé, l’équation
3.10 devient :
∇ · (σ∇ϕ) = 0 (3.11)
Dans un milieu homogène et infini où la conductivité électrique est une constante, l’équation
3.10 se réduit à l’équation de Poisson :
∇2ϕ = ∇ · Js
σ
(3.12)
Dans le genou, à l’extérieur du cartilage comprimé, l’équation 3.12 se réduit à l’équation de
Laplace :
∇2ϕ = 0 (3.13)
3.1.2 Modélisation du genou
Les tissus biologiques contiennent des électrolytes. Les migrations d’ions générées par les
stimuli tels que les charges mécaniques ou électriques, créent un champ électrique. En absence
de telles sources, le potentiel dans le genou est gouverné par l’équation 3.11, où σ désigne le
champ scalaire de conductivité électrique (S/m).
Le genou est inhomogène et il y a une variation locale des propriétés électriques de ses compo-
sants. Notre approche de modélisation considère quatre hypothèses quant à la conductivité :
a) seuls les tissus de grande taille et ceux reliés à la source sont considérés ; b) les tissus de
nature similaire et contigus sont considérés comme une seule région ; c) le genou est consi-
déré comme étant sectionnellement homogène ; d) la conductivité électrique est isotrope. Ces
simplifications permettent de faciliter la construction des modèles du genou.
Ainsi l’hypothèse, a) permet de simplifier la construction géométrique du genou qui est
complexe et asymétrique. Pour nos fins, nous considérons qu’il y a quatre types de tissus
substantiels dans le genou : muscle, graisse, os et cartilage. Les vaisseaux sanguins, les tissus
nerveux, les tendons et les ligaments sont omis à cause de leurs faibles dimensions. D’après
42
l’hypothèse b), les tissus musculaires (muscle quadriceps fémoral, muscles ischio-jambiers,
muscle triceps sural, muscle poplité, muscle longs fléchisseurs des orteils et de l’hallux, muscle
jambier postérieur) sont regroupés en un seul bloc. De plus, les tissus cartilagineux couvrant
les condyles fémoral et tibial sont également regroupés en une seule région. Par contre, le
cartilage couvrant la facette interne de la patella est un domaine séparé. Le domaine de graisse
est l’espace en dehors de tous les domaines précédents. Finalement, suivant les hypothèses c)
et d), chaque domaine est associé à une conductivité électrique constante et isotrope, dont
les valeurs sont listées au tableau 3.1 qui sont tirées des études des propriétés électriques du
corps humain [136, 137, 138, 139].
Notons qu’un possible changement de conductivité du cartilage dû à l’arthrose dans les
régions de compression n’aura pas d’effet sur la distribution de potentiel puisque la densité
de courant dans ces régions ne dépend pas de la conductivité où elle y est imposée.
La construction géométrique du genou est basée sur le modèle exposé ci-dessus et est dévelop-
pée selon deux approches différentes : la géométrie générique (GG) et la géométrie spécifique
à un sujet (GS). Le modèle GG est basé sur les dimensions moyennes des populations cau-
casiennes de sexe masculin selon les estimations de la littérature [140, 141, 142, 143, 144, 32,
145]. La mise en œuvre de ce modèle est effectuée en s’aidant des fonctions des logiciels de
CAD en faisant des combinaisons des géométries régulières (sphère, cylindre, parallélépipède,
etc.).
Le modèle GS est basé sur les images de haute définition du genou droit d’un cadavre congelé
d’un sujet mâle, fournies par le Visual Human Project (VHP). Les images des coupes trans-
Domaine Symbole Valeur (S/m)
Union des muscles σmuscle 0.4
Os fémoral σos 0.035
Os tibial σos 0.035
Os patellaire σos 0.035
Cartilage fémorotibial σcartilage 0.18
Cartilage patellaire σcartilage 0.18
Graisse σgraisse 0.04
Tableau 3.1 : Les domaines utilisés dans la modélisation du genou, ainsi que les conductivités
électriques de chaque domaine.
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versales du genou espacées de 1mm sont segmentées à l’aide d’un logiciel de segmentation
(sliceOmatic 4.3, TomoVision), et sont enregistrées sous forme de points pour chaque compo-
sant. Ensuite, le nuage de points correspondant est converti en objet solide à l’aide du logiciel
Catia V5. Ce dernier est finalement importé dans le logiciel COMSOL Multiphysics pour le
maillage et la simulation. Les modèles construits sont montrés à la figure 3.1. Le processus
de construction du modèle GS est décrit à l’Annexe A. Les dimensions de ces modèles sont
fournies à l’Annexe B.
De plus, pour évaluer les effets géométriques du genou, une série de modèles modifiés (GGM)
sont générés basés sur le modèle GG. Ces modèles ont les composants de mêmes dimensions
que le modèle GG, sauf l’épaisseur du tissu graisseux qu’on mesure comme la distance entre
le péricondyle fémoral et la surface de la peau.
3.1.3 Modélisation de la source
Les activités électriques (PE) issues du cartilage sont un phénomène mécanoélectrique, ce qui
est différent de la plupart des sources bioélectriques produites par des potentiels d’action.
L’amplitude du PE dépend de la force appliquée et de la condition électrochimique du carti-
lage. Dans un genou, selon l’angle de l’articulation (notre étude est basée sur un angle nul),
les régions de contact des cartilages entre les os sous-chondrales sont soumises à une pression
mécanique. Cette force compressive génère des écoulements locaux de la phase liquide dans
ces régions, entraînant les ions et générant un courant de convection. Le champ électrique
ainsi initié constitue la source électrique de l’EAG.
De façon générale, on peut désigner la densité de courant imposé à chaque point dans la zone
de source par un vecteur dans un système de coordonnées cartésiennes.
Js =

Jxs (x, y, z, t)
Jys (x, y, z, t)
Jzs (x, y, z, t)
 (3.14)
Où x, y, z désignent les coordonnées de la position et t est le temps.
Pour simplifier le problème, on pose les hypothèses suivantes : a) On considère que les
signaux EAG sont statiques, impliquant que la densité de courant ne varie pas en fonction
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Figure 3.1 : Vue frontale des géométries des modèles GG (gauche) et de GS (droite).
du temps. b) La perméabilité des tissus osseux est négligeable comparée au cartilage, ce qui
signifie que le flux est principalement transaxial et que le flux selon la direction z peut être
négligé. c) La source est homogène dans toutes les directions. d) Finalement, on traite la
moyenne de la densité de courant de la source au lieu de considérer des variations locales. La
première hypothèse est valide car les mesures de potentiel sont obtenues en clinique durant
des épisodes de mise en charge par transfert de poids durant lesquels la force de réaction
au sol et le potentiel sont constants pendant quelques secondes. Les mises en charge sont
trop courtes pour observer du fluage. De plus, durant les phases de montée et de descente, le
potentiel est très bien corrélé avec la force de réaction au sol, ce qui permet de négliger les
effets transitoires.
Avec les hypothèses précédentes, on peut simplifier l’expression de la densité de courant dans
notre source. D’abord, on peut omettre les variables t et z d’après les hypothèses a) et b).
Ensuite, Jzs est nul puisque la densité de courant dépend du flux de liquide d’après l’hypothèse
b). Enfin, les hypothèses c) et d) permettent de réduire l’expression de l’équation 3.14 dans
la source de façon suivante :
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Js = Js · u (3.15)
Où Js est la norme du vecteur de la densité de courant (A/m2) et u est un vecteur unitaire.
Ainsi, l’amplitude de la densité de courant est indépendant de la position de la source et est
la seule inconnue.
À l’aide des images, on peut considérer deux régions de contact fémorotibiales distinctes :
médiale et latérale, séparées par les ligaments croisés. À l’extension totale du genou, chacune
de ces régions s’assimile à un disque. On approxime alors ces régions de contact par des
cylindres dont les centres s’alignent sur les centres des condyles interne et externe. Ces centres,
lorsque l’articulation est soumise à la charge, correspondent également aux centres de force à
partir desquels le liquide synovial diffuse. Pour le modèle GG, les régions de contact (2,8cm
de diamètre et 4mm d’épaisseur) sont construites selon des mesures in-vitro [145] basées sur
une mise en charge axiale qui ressemble à la mise en charge utilisée pour l’EAG qui consiste
à se tenir debout sur une seule jambe. Signalons que les régions de contact peuvent varier
selon le type de mise en charge, notamment durant la marche [146, 147].
Pour le modèle GS, ces régions (2,4cm de diamètre et 3-7mm d’épaisseur) reproduisant
l’anatomie du sujet.
Il est à noter que la partie centrale de chaque cylindre (rayon égal à un quart de celui du
cylindre de contact) possède un maillage plus dense pour accroître la précision dans cette
zone de retour du courant. De plus, la densité du courant imposée est nulle dans cette petite
région pour laquelle la vitesse d’écoulement du fluide et le gradient du potentiel d’écoulement
est très faible [113]. Cette particularité de la source n’est pas mentionnée dans les articles
pour éviter de surcharger les figures.
Pour les géométries des sources, la densité de courant dans chaque région de contact est
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De plus, on peut aussi diviser chaque région en sections plus petites et les différentes divisions
qu’on a employées sont illustrées au tableau 3.2. On peut considérer que chaque section est
indépendante et est caractérisée par une densité de courant qui est associée à la condition
électromécanique de la section concernée. Dans ce cas-ci, chaque section est associée à une
valeur de la norme de densité de courant Js(i) où i désigne le numéro de la section de source.
On note que le cas nommé 8-Sub-Src correspond au cas de figure de l’étude du problème
direct dans la section 4, et que la convention de dénomination pour ces sections est : 1/LAI,
2/LAE, 3/LPE, 4/LPI, 5/MAI, 6/MAE, 7/MPE, 8/MPI.
3.1.4 Modélisation des électrodes
Pour minimiser les artefacts de mesure, des électrodes de type Ag/AgCl sont utilisées en cli-
nique. Ces électrodes comprennent une pastille de gel électrolytique qui minimise l’impédance
entre l’électrode et la peau [26].
Idéalement, la taille des électrodes est très petite de manière à percevoir les détails de la
variation de potentiel sur la surface de la peau. En pratique, l’électrode possède une certaine
taille de façon à augmenter la surface de contact et diminuer l’impédance de l’électrode pour
accroître le rapport signal à bruit. L’électrode convertit ainsi la distribution de potentiel sous
la surface de la pastille en une valeur unique de potentiel. Nos modèles de genou permettent
de tenir compte de cet effet.
Les électrodes métalliques possèdent une résistivité électrique très faible par rapport aux
tissus biologiques. Le potentiel sur chaque électrode peut donc être considéré comme étant
uniforme, ce que l’on note Ve . La surface sous l’électrode est par la suite discrétisée par n
points dont le potentiel dépend de la position sur la surface du genou. L’impédance résultante
entre la surface de l’électrode et la surface de la peau est ainsi représentée par une série d’im-
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Configuration Nb de Src Schéma
Latéral Médial
Single-Sub-Src 1 1 1
Double-Sub-Src 2 1 2



























Tableau 3.2 : Les six types de configuration des sections de la source électrique du cartilage.




























Figure 3.2 : Diagramme qui montre la relation entre les potentiels sur la surface de la peau
et le potentiel de l’électode (Ve).
pédances en parallèle tel que montré à la figure 3.2. L’intensité du courant traversant chaque






V jp − Ve
Zj
(3.17)
On peut supposer que le courant total traversant ce système est négligeable, car l’impédance
d’entrée des amplificateurs est très grande [148].
Finalement, on peut supposer que les impédances entre l’électrode et la peau sont identiques








Cette dernière équation montre que le potentiel de chaque électrode peut être approximé par
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41 42 43 44 45
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Latéral Médial
Figure 3.3 : L’emplacement des 50 électrodes sur la surface de la peau. La ligne pointillée
indique le niveau du joint féomorotibial.
Dans cette étude, on dispose au maximum de 50 électrodes uniformément distribuées sur
le genou. Ces électrodes sont distribuées de chaque côté du genou selon cinq lignes et cinq
colonnes. La troisième ligne est située au niveau de la ligne articulaire (figure 3.3). Les
différentes configurations d’électrodes utilisées dans cette étude sont illustrées au tableau
3.3. Dans l’étude du problème direct, la configuration II est la seule utilisée, celle-ci incluant
les huit électrodes employées lors des mesures en clinique [26].
3.1.5 Méthode des éléments finis
La méthode des éléments finis permet de résoudre l’équation différentielle en interpolant
l’espace discrétisé. Dans cette étude, on cherche à résoudre les équations 3.19 et 3.20 soumises
à certaines conditions aux frontières (figure 3.4).
∇ · (σ∇ϕ) = ∇ · Js dans Ωs (3.19)
∇ · (σ∇ϕ) = 0 dans Ωg ∪ Ωc ∪ Ωos ∪ Ωm (3.20)
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Figure 3.4 : Le contour de genou Γ0 avec les domaines internes et leurs contours Γi. Ωg,
graisse ; Ωc, cartilage ; Ωos, os ; Ωm, muscle ; Ωs, source électrique. le point de référence est
indiqué par pref.
où Ωs représente le domaine de la source, Ωg représente le domaine de la graisse, Ωc représente
le domaine du cartilage hors du domaine de la source, Ωos représente le domaine de l’os et
Ωm représente le domaine du muscle, tel qu’illustré à la figure 3.4.
On considère qu’il n’y a pas de courant traversant l’interface entre le genou et l’air Γ0 :
J · n = 0 sur Γ0 (3.21)
Il y a également continuité du courant à travers les surfaces internes (Γi) séparant les différents
types de tissu :
J+ · n = J− · n sur Γi (3.22)
Finalement, on choisit un point de référence pour le potentiel pref, qui correspond à l’électrode
de référence, pour assurer la convergence du système d’équations.
ϕ = 0 pref ∈ Γ0 (3.23)
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La méthode MEF est basée sur l’expression de la formulation faible (ou variationnelle) de
l’équation 3.8, qu’on appelle également la formulation forte. La forme intégrale du résidu
fort, pondéré par une fonction de test φ est approximée à zéro dans le volume du genou :
∫
Ω
φ(∇ · (σ∇ϕ)−∇ · Js)dV = 0 (3.24)
Le deuxième terme de l’équation apparaît seulement dans la région de la source. En appli-
quant le théorème de Green, on peut réarranger l’équation 3.24 :
∫
∂Ω
φ(σ∇ϕ) · ndS −
∫
Ω
(σ∇ϕ) · ∇φdV =
∫
Ω
φ(∇ · Js)dV (3.25)
En appliquant la condition d’isolation sur la surface externe du genou, le premier terme de
l’équation 3.25 devient nul. De plus, l’intégrale des frontières internes s’annule à cause de la




(σ∇ϕ) · ∇φdΩ = −
∫
Ω
φ(∇ · Js)dΩ (3.26)
On peut approximer le potentiel recherché par une série de fonctions Ψi, appelées « fonctions




ϕi sont les potentiels inconnus. En appliquant la méthode de Galerkin, on choisit les fonctions
tests qui sont égales aux fonctions d’interpolation φj = Ψj . Le volume du genou est discrétisé











Ψi(∇ · Js)dek (3.28)
où i et j correspondent au numéro de l’inconnu. On peut représenter l’équation 3.28 sous
forme matricielle en assemblant tous les éléments dans une matrice globale à partir des
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matrices élémentaires mkI,J =
∫
ek




Js)dek et en incorporant la condition du potentiel de référence :
MΦ = B (3.29)
La matrice M est une matrice symétrique et creuse, Φ est un vecteur qui contient les po-
tentiels et B est un vecteur contenant les informations sur la source. L’inversion d’une telle
matrice non singulière et linéaire est triviale, et la méthode du gradient conjugué est em-
ployée. Il s’agit d’une méthode itérative, bien adaptée au cas d’une matrice de grande taille.
Dans le cadre de cette étude, la méthode des éléments finis est implémentée à l’aide du
logiciel Comsol Multiphysics. Les modèles GG et GS sont maillés en éléments tétraédriques
du premier ordre. Le modèle GG possède 478 255 éléments et le modèle GS, 538 563 éléments.
Les valeurs des potentiels des électrodes sont calculées comme étant la moyenne des éléments
bornés dans la zone des électrodes. Ces zones ont en moyenne 200 éléments pour le modèle
GS et 50 pour le modèle GG. La source possède 111 868 éléments pour le modèle GG et
119 695 pour le modèle GS.
3.2 Problème inverse
Notre problème inverse consiste à retrouver les densités de courant électrique dans le cartilage
sous-jacent à partir des valeurs de potentiel mesurées ou simulées sur des électrodes à la
surface du genou. Pour cela, les différents modèles mis au point pour résoudre le problème
direct sont utilisés pour la construction du système d’inversion ainsi que pour la génération
de données synthétiques.
3.2.1 Construction du système
La source électrique, telle que présentée à la section précédente, peut être divisée en plusieurs
sections agissant chacune comme des sous-sources. Chacune d’entre elles se caractérise par
une densité de courant Ji qui ne dépend pas des autres sous-sources. Sur la surface du genou,
les électrodes ont des potentiels Vi qui dépendent des valeurs de densité de courant des sous-
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sources. En appliquant le principe de superposition, on peut représenter le problème direct
de l’EAG sous forme matricielle :
V = AJ (3.30)
où J est un vecteur de taille M × 1 qui correspond aux densités de courant des sous-sources
(tableau 3.2) avec M , le nombre de sous-sources. V est un vecteur de taille N × 1 qui corres-
pond aux potentiels des électrodes sur la surface du genou avec N , le nombre d’électrodes.
A est une matrice de taille M × N , qui constitue la matrice de transfert entre la source et
la distribution de potentiel sur le genou. Les composants de cette matrice dépendent de la
géométrie du modèle et de ses propriétés électriques. En attribuant l’unité à la densité de
courant d’une sous-source et zéro à toutes les autres sous-sources, on obtient à l’aide de la
MEF, un vecteur contenant les potentiels des électrodes et qui correspond à une colonne de
la matrice A.
3.2.2 Bruit et erreurs de modélisation
Les signaux mesurés peuvent être contaminés par du bruit provenant des instruments de
mesure (électrodes, amplificateurs, convertisseurs), par des sources d’interférences (secteur)
ou surtout, par la variabilité physiologique (forces agissant sur le cartilage et produites par
des changements de posture durant la mise en charge ou par des contractions musculaires,
etc.). Pour évaluer la robustesse des solutions au problème inverse, un bruit est ajouté arti-
ficiellement, et indépendamment, à chaque électrode. Ce bruit a une moyenne nulle (µb = 0)
et un certain écart-type σb . Le rapport de signal sur bruit est défini comme le rapport de
leurs variances exprimé en décibels (dB) [150] :





σs et σb sont, respectivement, l’écart-type des potentiels sur la surface du genou générés par
le cartilage, et l’écart-type du bruit additif. On peut quantifier le niveau de bruit en fonction
de l’écart-type des potentiels des électrodes. Le potentiel bruité peut être exprimé comme
suit :
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Vm(i) = V (i) + b(i) (3.32)
i correspond au numéro de l’électrode et b(i) est une valeur aléatoire générée avec une
moyenne nulle et l’écart-type calculé selon une valeur de RSB donnée. Finalement, le système
d’équations tenant compte de l’addition du bruit devient :
Vm = AJ+ b (3.33)
Signalons qu’une autre source d’erreurs est introduite par la modélisation du genou. Ceci
comprend les différences de géométrie et de conductivité entre les régions du modèle et les
tissus biologiques. Pour évaluer cette erreur, le modèle GG sera utilisé pour la génération de
la matrice de transfert tandis que les modèles GS et GGM seront utilisés pour la génération
des potentiels synthétiques.
3.2.3 Algorithmes d’inversion
L’inversion de la matrice A de l’équation 3.30 est une opération délicate. Dans le cas où
une matrice n’est pas carrée (pour un système surdéterminé ou sous-déterminé), la matrice
n’est pas inversible. Mais surtout, le problème inverse est dit mal posé, ce qui se caractérise
par une sensibilité élevée au bruit et un conditionnement élevé de la matrice de transfert
(le rapport de la plus grande valeur propre sur la plus petite valeur propre). Dans notre
étude, ce conditionnement pourra atteindre 1× 106. Dans ce cas, l’approche initiale consiste
souvent à appliquer la méthode des moindres carrés qui consiste à minimiser la norme du
résidu ∥AJ−Vm∥ où ∥ ·∥ désigne la norme d’ordre 2 (distance euclidienne). On obtient alors
l’estimation de J au sens des moindres carrés satisfaisant l’équation 3.34 :
Jˆ = (ATA)−1ATVm (3.34)
L’équation 3.34 possède une solution unique quand le nombre de lignes de la matrice est
supérieur à son rang. Toutefois, nous avons observé que cette technique ne permet pas de
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fournir des solutions satisfaisantes avec des valeurs négatives de courant à cause du mauvais
conditionnement de ATA.
En ingénierie, un problème inverse mal posé est souvent résolu à l’aide de techniques faisant
appel à des contraintes supplémentaires. Ces techniques peuvent être classées selon trois
catégories : la première est la technique des moindres carrés avec des contraintes d’inégalité
qui imposent des limites sur les solutions ; la deuxième est la technique de régularisation
qui minimise une combinaison de la fonction de résidu et d’une fonction de contrainte ; la
troisième fait appel à un modèle probabiliste qui suppose que la solution recherchée est une
variable aléatoire dont les comportements probabilistes sont connus. Comme cette dernière
méthode nécessite une connaissance a priori des données qui n’est pas disponible dans notre
cas, nous utiliserons seulement les deux premières techniques, ainsi qu’une combinaison de
la technique de régularisation et de la contrainte d’inégalité.
Moindres carrés avec contrainte de non-négativité
Comme mentionné à la section 3.1.3, l’EAG est généré par un déplacement de charges élec-
triques entraînées par l’écoulement de la phase liquide dans la zone de compression du car-
tilage articulaire. Durant la compression, cet écoulement est orienté vers la périphérie de la
zone de compression. Il en résulte que l’amplitude de la densité de courant telle que définie
dans chaque sous-section ne peut être que positive ou nulle.
Ce problème est résolu de façon itérative et il est prouvé que l’algorithme converge toujours.
Le temps de convergence dépend de la taille du problème et du niveau de bruit présent dans
le système. L’algorithme peut être retrouvé dans la littérature [151] et il est disponible dans
Matlab sous le nom de fonction lsqnonneg.
Régularisation de Tikhonov
Pour la résolution d’un problème inverse mal posé, une des méthodes les plus utilisées est la
méthode de régularisation de Tikhonov qui minimise la fonction suivante :
tik(J) = ∥AJ−Vm∥+ λ2∥LJ∥ (3.35)
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L est la matrice de régularisation de taille M×M qui définit la quantité à pénaliser et λ est le
paramètre de régularisation. Le premier terme est une régression au sens des moindres carrés
et le deuxième terme est un terme de régularisation qui permet de restreindre les solutions.
Le paramètre de régularisation λ sert à pondérer la pénalité aux solutions.
Dans le cadre de cette étude, on choisit initialement L = I qui est la matrice identité, ce
qu’on appelle aussi la régularisation de Tikhonov d’ordre zéro. L’estimation des sources de
l’EAG en tenant compte de la régularisation de Tikhonov à l’ordre zéro est alors donnée par
l’équation suivante :
Jˆ = (ATA+ λ2I)−1ATVm (3.36)
Cette matrice de régularisation permet de réduire l’effet des petites valeurs singulières du
système d’équations en limitant l’amplitude totale des solutions recherchées. Le choix du pa-
ramètre de régularisation est effectué à l’aide de la méthode de la validation croisée généralisée








avec X(λ) = A(ATA+Mλ2I)−1AT . Un exemple de graphe de VCG obtenu avec l’EAG est
illustré à la figure 3.5. La valeur de λ est relativement faible, possiblement à cause de l’effet
bénéfique de la contrainte de non-négativité.
La méthode par L-curve consiste à comparer l’estimation des sources avec le résidu du
moindre carré. La courbe résultante ressemble à la lettre L d’où vient le nom « L-curve
». Le λ à chercher se trouve sur le coin de la courbe.
L’implémentation des méthodes de régularisation Tikhonov, de la méthode de VCG et la
méthode de L-curve pour l’estimation du paramètre de régularisation sont disponibles sous



















Figure 3.5 : Exemple de la fonction de VCG en fonction du paramètre de régularisation obtenu
dans cette étude.
3.2.4 Évaluation des erreurs
Les erreurs sont calculées à l’aide des formules d’erreur relative (ER) et du coefficient de














∥∥∥Jˆ− Jˆ∥∥∥ · ∥∥∥∥J− Jˆ∥∥∥∥ (3.39)
L’ER calcule la différence entre la valeur estimée de la source électrique et sa valeur réelle
utilisée pour générer des données synthétiques, tandis que le CC indique comment ces va-
leurs sont corrélées. Ces indices fournissent une évaluation quantitative de la performance de
l’estimation. Plus l’ER est petite et plus le CC est grand, meilleure est la qualité d’estimation.
3.2.5 Procédure de simulation
La procédure de simulation du problème inverse d’EAG a pour objectif d’évaluer l’efficacité
des techniques d’inversion en fonction du niveau de bruit, de la disposition des électrodes,
des différentes représentations des sources et de la modélisation du genou. Pour ce faire, on
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utilise le modèle GG pour la construction de la matrice de transfert A pour un des modèles
de source montrés au tableau 3.2 ainsi que pour une des configurations d’électrodes montrées
au tableau 3.3. Les données synthétiques des potentiels des électrodes correspondantes sont
obtenues soit à l’aide du modèle GG, soit à l’aide du modèle GS. Chaque vecteur V est
associé à un vecteur J dont chaque composant est généré aléatoirement suivant une loi de
distribution uniforme entre 0 et 2. Cette représentation aléatoire des sources ne tient pas
compte de la corrélation spatiale des sous-sources. Elle permet principalement de comparer
entre elles les différentes techniques d’inversion plutôt que de prédire les erreurs pouvant
être observées en pratique. Le bruit est ensuite ajouté au vecteur V pour obtenir Vm. Après
estimation à l’aide des techniques d’inversion exposées précédemment, on compare le vecteur
de source estimé Jˆ aux vraies valeurs de la source J à l’aide des techniques d’évaluation des
erreurs. Les résultats finaux sont la moyenne de 100 estimations.
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CHAPITRE 4
Résultat : le problème direct
4.1 Présentation
Ce chapitre présente un article publié dans le journal IEEE Transactions on Biomedical
Engineering, en juillet 2014 (61(7) :2020-7). Les auteurs sont : Qingyi Han, Michael D. Bu-
schmann et Pierre Savard. Les numérotations des figures, des formules et des références ont
été adaptées dans cette thèse pour des raisons d’uniformité. Également, la nomenclature des
modèles et des sources a été adaptée en anglais pour la publication.
Sommaire de l’article : L’électroarthrographie (EAG) est une nouvelle technologie proposée
pour détecter la dégradation du cartilage articulaire. Elle consiste à enregistrer des potentiels
électriques sur la surface d’une articulation lorsqu’elle est soumise à une force de compression.
Les résultats précédents montrent que des potentiels d’écoulement enregistrés directement sur
la surface du cartilage durant sa compression peuvent refléter son état de santé. L’objectif
de la présente étude est de contribuer à la compréhension de la génération des signaux EAG
ainsi qu’au développement de critères d’interprétation en utilisant des modèles numériques
du genou humain. Le genou est modélisé comme un volume conducteur composé de diffé-
rentes régions caractérisées par des conductivités électriques spécifiques. Dans nos modèles,
la source des signaux EAG est représentée par une densité de courant imposée dans les
différentes sections du cartilage articulaire. La méthode des éléments finis est utilisée pour
calculer la distribution du potentiel dans deux modèles de genou avec une géométrie réaliste.
Les distributions de potentiel simulées sont semblables aux distributions de potentiels me-
surés précédemment, ce qui soutient l’hypothèse selon laquelle les signaux EAG proviennent
bien du cartilage comprimé. En outre, la simulation de défauts localisés représentés par une
densité de courant réduite produit des distributions de potentiel spécifiques, ce qui peut être
utilisé pour détecter et localiser une dégradation du cartilage. En conclusion, compte tenu
de la complexité du genou, la modélisation numérique constitue un outil important pour
améliorer notre compréhension de la génération des signaux EAG et des divers facteurs qui
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les influencent, ce qui pourra contribuer au développement de l’électroarthrographie en tant
qu’outil clinique.
4.2 ARTICLE 1 : The Forward Problem of Electroarthrography: Modeling
Load-Induced Electrical Potentials at the Surface of the Knee
4.2.1 Abstract
Electroarthrography (EAG) is a novel technology recently proposed to detect cartilage degra-
dation. EAG consists of recording electrical potentials on the knee surface while the joint is
undergoing compressive loading. Previous results show that these signals originating from
streaming potentials in the cartilage reflect joint cartilage health. The aim of the current
study is to contribute to the understanding of the generation of the EAG signals and to the
development of interpretation criteria using computer models of the human knee. The knee
is modeled as a volume conductor composed of different regions characterized by specific
electrical conductivities. The source of the EAG signal is the load-induced interstitial fluid
flow that transports ions within the compressed cartilage. It is modeled as an impressed
current density in different sections of the articular cartilage. The Finite Element Method is
used to compute the potential distribution in two knee models with a realistic geometry. The
simulated potential distributions correlate very well with previously measured potential val-
ues, which further supports the hypothesis that the EAG signals originate from compressed
cartilage. Also, different localized cartilage defects simulated as a reduced impressed current
density produce specific potential distributions that may be used to detect and localize car-
tilage degradation. In conclusion, given the structural and electrophysiological complexity of
the knee, computer modeling constitutes an important tool to improve our understanding of
the generation of EAG signals and of the various factors that affect the EAG signals so as to
help develop the EAG technology as a useful clinical tool.
4.2.2 Introduction
Articular cartilage is a conjunctive tissue which protects the subchondral bones from direct
contact. This allows diarthrodial joints to absorb shock and reduce friction during movement.
Osteoarthritis (OA), which is characterized by a degeneration of the articular cartilage, is the
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most prevalent form of joint disorders. It affects up to 10% of adults worldwide and is a lead-
ing cause of disability, which leads to an important economic burden that accentuates with
an aging popultation [52, 3, 50, 7]. This multifactorial joint disorder involves complex bio-
chemical, enzymatic and metabolic alterations associated with structural, morphological and
biomechanical changes. Appearing initially as superficial fibrillations on cartilage, OA can
later spread into deeper zones until the denudation of subchondral bones [153, 154]. Treat-
ments at this stage often require some form of partial or total prosthetic joint replacement
[155, 12].
Current techniques which are employed by clinicians to assess joint function mainly include
physical examination, imaging technologies and marker-based evaluations. Medical imag-
ing aims to visualize the morphologic changes of the cartilage using technologies such as
radiography and magnetic resonance imaging [156, 157]. To date, none of these techniques
provide specific diagnostic information early enough to prevent progression of the disease. By
detecting biochemical and metabolic changes through blood, synovial fluid or urine sample
analyses, biomarkers may succeed to provide information on cartilage breakdown at a very
early stage [158, 159, 160], however, without localizing the damaged area.
Experiments on bovine and on human cadavers showed that the breakdown of cartilage is
correlated with its electromechanical characteristics [24, 122]. Articular cartilage comprises
a solid phase consisting mainly of an extracellular matrix hydrate in a fluid phase containing
electrolytes [19]. The matrix architecture is defined by a cross-linked network of collagen
fibers (mainly type II with several minor collagen types) that immobilizes a high content of
proteoglycans, primarily aggrecan, consisting of numerous glycosaminoglycan (GAG) chains
branching off a core protein. Negatively charged sulfated and carboxyl groups in GAG
attract cations in the electrolyte to maintain electrical neutrality. When a compressive force
is exerted on articular cartilage, the cations and the synovial fluid are displaced away from
fixed negatively charged GAGs by hydrodynamic drag and a mechanically derived electrical
field arises along the flow direction. The electric potential associated with this field is known
as streaming potentials [161, 117, 119]. Studies with animal models revealed that streaming
potentials are highly sensitive to cartilage degradation, even at an early stage [162, 122].
This has led to the development of a novel technique called electroarthrography (EAG)
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where electrical potentials are recorded on the knee surface during mechanical loading of the
joint (Fig. 4.1).
Figure 4.1 : EAG measurements for a normal subject [27]. Joint loading and cartilage
compression is achieved by having the subject slowly shift his weight from one leg to the
other approximately every ten seconds. The EAG signals represent the low-pass filtered
(5Hz) potential at 4 electrode sites over the medial side of the knee (A) with respect to a
reference electrode placed over the tibia. Cartilage compression produces rectangular EAG
pulses at all electrode sites (B), with the highest signals at site 6 (0.3mV to 0.4mV). The
vertical calibration bar corresponds to 0.75mV.
A recent EAG study has shown that electrical potentials recorded on the knee surface were
significantly higher in normal subjects than in patients with OA, whereas potentials recorded
in patients with a total knee prosthesis were effectively null, thus supporting the hypothesis
that the EAG signals originate from compressed cartilage and that EAG could be used
to detect articular cartilage degradation [122]. To further develop EAG as a non-invasive
diagnostic tool for OA, some basic questions remain to be answered:
— Can the spatial distribution of the potentials recorded on the knee surface be used to
confirm that bioelectrical EAG sources are located within the region of compressed
cartilage?
— Even though in vitro experiments have shown that streaming potential amplitude is
sensitive to cartilage deterioration, can EAG be used to detect and pinpoint lesions?
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— The knee being a highly heterogeneous structure, what are the factors that can affect
the propagation of the EAG signals between the cartilage and the knee surface?
The aim of this work is to answer these questions by developing computer models that
reproduce the geometrical and electrical properties of the human knee and by simulating the
EAG potentials. By solving the forward problem of EAG using techniques commonly used in
biophysical electrocardiography [127], we wish to improve the understanding of EAG signals
and to contribute to the development of EAG interpretation criteria.
4.2.3 Methods
Knee Geometry
To simulate accurate potential distributions on its surface, a realistic 3D knee structure
accounting for electrical properties but not mechanical properties was constructed. Rather
than deal with electromechanical events explicitly we will impose current sources consistent
with their electromechanical generation. The knee model, which is delimited by a closed
outer surface, consists of multiple internal regions with specific electrical conductivities. Four
types of tissues are distinguished: muscle, bone, cartilage and fat. For simplification, muscle
is deemed as one bloc grouping all the muscular tissues around the articulation; also, the
cartilage covering the femoral and the tibial condyles, as well as the menisci is treated as
a single conducting region. Thereupon, the model geometry comprises seven regions: one
muscular region; three bone regions (femur, tibia and patella); two cartilage regions with one
covering the femorotibial joint and the other covering the interior facet of the patella; and
finally one region of fat defined as the space between all the other regions and the outer knee
surface.
In the present work, two types of knee geometries are used: a simplified general geome-
try (GG) and a specific subject geometry (SG) (Fig. 4.2). Both represent a healthy male
subject’s right knee at full extension (zero degree of flexion). The GG model was created
manually with a CAD toolkit using basic geometrical shapes and complying with averaged
Caucasian male knee dimensions [140, 141, 142, 143, 144, 32, 145]. The SG model was based
on data from the Visible Human Project (U.S. National library of Medicine). High resolution
photographs of cadaveric slices at 1mm intervals in the transaxial plane were segmented indi-
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vidually and semi-manually with respect to the tissue frontiers using a segmentation software
(sliceOmatic v 4.3, Tomovision). The segmented images were then transformed into point
clouds, assembled and rendered into 3D solid objects with the help of a 3D CAD software
(Catia V5, Dassault Systèmes).
Figure 4.2 : Geometrical model of knee and EAG sources. (A) and (B) are front views of
the 3D meshes for the simplified general geometry model (GG in A) and the specific subject
geometry model (SG in B). The highlighted blue regions are the electrode sites on the knee
surface used in the experimental protocol. The red point is the position of the reference
electrode near the tibia. (C) and (D) are enlarged views of the 3D meshes for the load
bearing regions in which impressed current sources are used to generate the EAG.
The electrical sources are imposed in the load bearing areas where the streaming potentials
occur in articular cartilage and menisci. Physiologically, two separate articular contact re-
gions can be distinguished at the medial and lateral sides of the knee. Here, the cartilage
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contact regions are modeled as two cylindrical shapes joining the femoral condyles (medial
and lateral) and the tibial plateau. These cylinders also include meniscal tissue since its
conductivity is similar to cartilage. For the GG model, each contact region has a radius of
1.4cm and a thickness of 4mm which corresponds to the sum of femoral and tibial cartilage
thicknesses, including the menisci. The dimensions of the GG model’s contact regions are
based on measurements of the tibiofemoral weight-bearing areas [145]. The SG model has
a variable thickness (3mm to 7mm) and a smaller area (1.2cm radius) due to the single
subject’s anatomy (Visible Human project).
To evaluate the effect of the geometry of the sources, three electrical source configurations
were developed: a single-sub-source configuration with a uniform impressed current density;
a two-sub-source configuration with two different uniform current densities in the medial and
lateral contacts regions; an eight-sub-source configuration, for which each of the two cylinders
is divided into four identical sections with eight specific current densities in total. For the last
configuration, the sub-sources are located in the following regions: medial anterior internal
(MAI), medial anterior external (MAE), medial posterior internal (MPI) and medial posterior
external (MPE). The same nomenclature applies for the lateral contact region (LAI, LAE,
LPI and LPE).
For both GG and SG models, eight electrodes corresponding to measurement sites are also
included on the outer knee surface in accordance with the experimental protocol [27]: four
electrodes are placed on the medial side and four on the lateral side (Fig. 4.3A). They are
modeled as circular zones on the knee surface, whose size corresponds to the electrode di-
ameter used during the experiments (0.85cm). The medial and lateral sides each have two
electrodes at the joint level distanced 5cm, along with one electrode above and one electrode
below these two electrodes. The reference electrode is placed at the mid-femur level which
corresponds to the lowest point of the model. Finally, to investigate the effects of the outer
fat layer thickness, the distance between the knee surface and the medial epicondyle of the
femur was modified in the GG model. The knee contour was enlarged eight times and the
surface potentials were repeatedly calculated.
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Figure 4.3 : (A) Numbering of the eight electrodes and their relative positions on the knee
surface. (B) Potential values at the eight electrode sites: the red bars represent the mean
potential values measured in 20 normal subjects [27]; the green bars represent the computed
potential values using a uniform impressed current density (single-sub-source configuration)
in the GG model; the blue bars represent the computed values using two different, uniform
current densities in the medial and lateral regions (two-sub-source configuration) in the same
model.
Electrical Modeling
Streaming potentials are mechanically induced electrophysiological signals originating from
compressed articular cartilage. Inside compressed cartilage, the flow of interstitial fluid cre-
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ated by a pressure gradient carries positively charged ions. This phenomenon constitutes
the electrical source of streaming potentials for the intact knee and it can be represented
as an impressed (or external) current density −→J s within the compressed cartilage. For our
study, the mechanical loading of the cartilage is achieved by the subject slowly shifting his
weight from one leg to the other while standing. For such low frequency bioelectrical signals
(<5Hz), the capacitive and inductive effects are negligible and the quasistatic hypothesis is
applicable. Thus, the electrical potential is governed by the following equation [127].
∇ · (σ∇ϕ−−→J s) = 0 (4.1)
where σ is the local conductivity (S/m), ϕ is the electrical potential (V) and −→J s is the
impressed current density (A/m2). This impressed current density is zero in all regions
except within the two load bearing regions described in the preceding section. At the interface
between two homogeneous regions with different electrical conductivities or at the interface
between compressed and uncompressed cartilage, the potential and the normal component
of the current density are continuous. At the interface with air, on the outer surface of the
model, the normal component of the current density is zero. The potential at the site of
the reference electrode used in the experimental measurements and which is located over the
tibia (Fig. 4.2) is set to zero.
Inside compressed cartilage, the flow of interstitial fluid created by a pressure gradient carries
positively charged ions. This convection current can be represented by the vector field −→J s
in a Cartesian coordinate system:
−→
J s = (Jxs , Jys , Jzs ) (4.2)
The magnitude of each component depends on the fluid velocity along the same direction and
on the concentration of charge carriers in the fluid phase. In the present work, the following
assumptions are applied:
— Since the permeability of the bones (femoral condyles and tibial plateau) that compress
the cartilage is negligible, there is no fluid flow and no impressed current density in the
Z direction within the two cylindrical shapes representing compressed cartilage.
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— The regions of compressed cartilage have isotropic hydraulic permeability.
— The pressure gradient is oriented along the radius of a cylindrical shape representing
compressed cartilage.
According to these assumptions, a simplified current source configuration is obtained:

Jxs = Js x−x0√(x−x0)2+(y−y0)2
Jys = Js y−y0√(x−x0)2+(y−y0)2
Jzs = 0
(4.3)
where Js is the scalar current magnitude of the sub-source (either a quadrant or a cylinder), x
and y are the coordinates of the impressed current source, and x0 and y0 are the coordinates
of the center of the selected cylindrical shape representing compressed cartilage. The uniform
impressed current density −→J s is thus oriented radially within each cylindrical shape, from
the center to the periphery. The values of −→J s used in the simulations are obtained using the
approach described in the “D. Regression Method” subsection.
Finite Element Method
The finite element method (FEM) was used for computing the potential distribution using the
COMSOL Multiphysics® simulation environment (version 3.5a, COMSOL, Inc, Burlington,
MA). The two knee models (GG and SG) were meshed with first-order tetrahedral elements
with more than 200 000 elements for each geometry. The meshing technique was optimized
as the cylindrical sources and the electrodes had higher mesh densities. The computations
were carried out via iterated conjugated gradient for faster calculation speed and reduced
memory requirements.
The two knee models were fashioned as multicomponent volume conductors with sectionally
homogeneous, constant conductivity distributions. The four types of tissue were attributed
the following conductivities: σmuscle = 0.4S/m, σbone = 0.035S/m, σcartilage = 0.18S/m, σfat =
0.04S/m, [163, 136, 137, 138, 139]. The electrode potentials were computed as the average
of the node potentials inside the electrode zone.
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Regression Method
The simulated potential distributions were fitted to the mean potential values measured at
the eight electrode sites on 20 normal subjects [27] using the following procedure. The matrix
representation of the simulated electrode potentials is:
Vm = AJs (4.4)
where Vm is an 8 × 1 vector of electrode potentials, A is an 8 × N transfer matrix which
depends on both the geometry and conductivities of all the components of the knee structure,
Js is a N × 1 vector of impressed current density, and N can be 1 or 2 depending on the
sub-source configuration. The transfer matrix A was obtained by assigning unity to one sub-
source and zero to the others. The current density for the sub-sources Js was estimated from
the measured potentials Vm by using the least squares quadratic method with non-negativity
constraint (Matlab).
4.2.4 Results
Our initial hypothesis was that the EAG signals are generated by an impressed current density
with a uniform value Js that is radially oriented within the two load bearing areas on the
medial and lateral sides of the knee. By using the constrained regression method described in
the preceding section, we found that the value Js = 0.173A/m2 generated on the surface of
the GG model a potential distribution that best reproduced in a least-square sense, the mean
potential values measured at eight electrode sites in 20 normal subjects [27]. These simulated
potential values (Fig. 4.3B) have higher amplitudes on the femorotibial joint level similar to
the measured potentials. However, the simulated potentials are higher than the measured
potentials on the lateral side and lower on the medial side. To compensate for this effect,
we allowed the current density to differ in the lateral and medial regions (two-sub-source
configuration). Permitting two separate sub-sources, the impressed current densities were
estimated at Js = 0.062A/m2 on the lateral side and Js =0.180A/m2 on the medial side. The
simulated potentials, which are reduced on the lateral side and increased on the medial side,
then accurately reproduce the measured potentials, with differences between the simulated
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and measured potentials smaller than 10µV for the electrodes at the femorotibial joint level.
However, the simulated potentials for both the single and double source configurations are
much lower than the measured potential at the site of electrode 8.
Figure 4.4 : Knee surface potential distributions computed with the GG model (A) and the
SG model (B). The upper row corresponds to the medial side of the knee and the lower row
to the lateral side.
The effect of the knee geometry of a specific subject was investigated with the SG model.
The potential distribution on the entire knee surface is illustrated in Fig. 4.4 for both GG and
SG models using the two previously determined impressed current densities (two-sub-source
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Figure 4.5 : Current streamlines inside the general GG model (A) and the subject specific SG
model (B). The current streamlines are generated at 10 starting points randomly selected in
the model. The color bar indicates the potential value inside the knee. This potential value
varies from −6.675mV to 1.372mV for the GG model and from −7.142mV to 0.916mV for
the SG model.
configuration). For both models, two local maximum potentials can be seen on both sides
of the knee, with higher potentials on the medial side. The GG model has broader, more
blurred, maximum and minimum patterns than the SG model on both lateral and medial
sides. The maximal potential values are higher for the GG model than for the SG model,
with the medial maxima of 270µV vs. 234µV, and the lateral maxima of 130µV vs. 90µV.
The minimal potential values are also more positive for the GG model than for the SG model,
with the medial minima of −20µV vs. −90µV, and the lateral minima of −6µV vs. −25µV.
The current distribution inside the knee is illustrated in Fig. 4.5 for both GG and SG models.
The current lines start from the side surfaces of the two cylindrical sources representing the
load bearing regions, then spread sideways, either up or down, and finally rejoin the top
or the bottom surfaces of the two cylinders. The current lines are concentrated around the
articular joint, where the femoral condyles tend to be surrounded by a higher current density
than the tibial plateau. There is little exchange of current between the medial and lateral
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Figure 4.6 : (A) Unfolding of the knee surface used for the formatting of the 2D equipoten-
tial maps (left) and nomenclature of the 8 sub-sources inside the lateral (L) and medial (M)
contact regions (right). These sub-sources are denoted: medial anterior internal (MAI), me-
dial anterior external (MAE), medial posterior internal (MPI) and medial posterior external
(MPE). The same nomenclature applies for the lateral contact region (LAI, LAE, LPI and
LPE). (B) Each of the eight equipotential maps computed with the GG model corresponds
to a single activated sub-source in green (impressed current density is 1) while the seven
others sub-sources in white are nul. The activated sub-source’s position is indicated by the
green quadrant symbol beside each map.
To understand the relationship between the potential distribution on the knee surface and
a localized defect in the articular cartilage, it is important to first characterize how the
surface potential distribution reflects the activity of small, specific cartilage regions. Thus,
Fig. 4.6A shows eight sub-sources that divide the lateral and medial cylinders into quadrants.
The effect of an individual sub-source on the surface potential distribution is obtained by
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Figure 4.7 : Equipotential maps computed with the GG model and depicting the effects
of a localized defect. (A) Reference equipotential maps obtained with eight active sub-
sections. (B) Each equipotential map corresponds to a 50% decrease of the current density
of a specific sub-section indicated by a red shaded quadrant, the green quadrants represent
the sub-sections with 100% of the estimated current density.
non-physiological and is simply used to visualize the transfer matrix), whilst by assigning a
null impressed current density to the seven other quadrants and then computing the potential
distribution. Fig. 4.6B shows that for the four external sub-sources (LPE, LAE, MPE and
MAE), a strong, well-localized maximum potential pattern is recognizable when one of them
is activated. Similarly, a strong but broader minimum potential pattern can be observed when
any of the internal sub-sources are activated (LPI, LAI, MPI and MAI). These observations
clearly reflect the direction of the impressed current. When flowing toward the knee surface,
it produces positive potentials on the nearest surface whereas it produces negative potentials
when flowing toward the center of the knee. The distance between the sources and the knee
surface is discernible in the equipotential maps: the maxima patterns are sharper and cover
a smaller region for the external sources that are closer to the surface, whereas the minima
patterns cover a broader region for the internal sources that are farther from the surface.
Finally, the position of the sources is also discernible: the anterior sub-sources produce
extrema that are more anterior on the maps than their posterior counterparts, whereas
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Figure 4.8 : Effect of the thickness of the outer fat layer on the potentials computed at the
eight electrode sites of the GG model. For the initial model, the medial and lateral sides have
the same outer fat layer thickness. By increasing the circumference of the skin representing a
thicker fat layer without changing the other structures in the knee, the potential at the elec-
trode sites along the joint line (2, 3, 6, 7) decreased whereas the potential slightly increased
or remained constant at the sites above and below the joint line (1, 4, 5, 8). The X-axis
corresponds to the thickness of the fat layer (mm) and the Y-axis indicates the electrode
potential (µV).
lateral sub-sources produce lateral extrema on the maps and medial sub-sources produce
medial extrema.
To further contribute to the understanding of the relationship between the knee surface
potentials and a localized defect in articular cartilage, Fig. 4.7B shows equipotential maps
computed with the GG model after decreasing by 50% the impressed current density in
one quadrant while maintaining the impressed current density in the seven other quadrants.
For reference, Fig. 4.7A shows the map obtained with all eight quadrants active (their im-
pressed current density corresponds to the medial and lateral densities estimated with the
two-sub-source configuration). Overall, each sub-source has a different effect on the poten-
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tial distribution in the knee and the potential distributions on the knee surface. The most
noticeable changes occur for the medial quadrants. The decrease of the current density in
the external quadrants (MAE, MPE) produces a significant decrease in the amplitude of the
potential maximum, especially for the anterior one (MAE). Paradoxically, the decrease of the
current density in the internal quadrants (MAI, MPI) produces an increase in the amplitude
of the potential maximum. This increase can be attributed to an imbalance of the effects of
impressed current flow between the external and internal quadrants. Impressed current from
the internal quadrants produces negative extrema on the neighboring knee surface whereas
impressed current from the external quadrants produces positive extrema (Fig. 4.6). These
potentials from the external quadrants are normally dominant when all the quadrants are
active because the external sources are closer to the knee surface than the internal sources. A
reduction of impressed current in the internal quadrants further contributes to the dominance
of the positive potentials from the external quadrants. Similar changes can be observed for
the lateral quadrants, but they are less discernible.
The fat layer under the skin of the knee constitutes an electrical barrier between the electrical
sources and the knee surface that may have an effect on the knee surface potentials. To
investigate this effect, the GG model was modified by increasing the thickness of the fat
layer from 4mm to 29mm (to cover a large range), without changing the other structures
in the knee. Fig. 4.8 shows the potential simulated at the eight electrode sites used in the
experiments [27] as a function of the fat layer thickness. The potential at the electrode sites
along the joint line (2, 3, 6, 7) decreases significantly as a function of the fat layer thickness,
whereas it is slightly increased or remains the same at sites above and below the joint line (1,
4, 5, 8). The electrodes on the medial side show the same tendency as those on the lateral
side with regard to the fat layer thickness.
4.2.5 Discussion
Different approaches have been previously used to model articular cartilage. To understand
its mechanical behavior under loading, the cartilage has been modeled as a biphasic linear
medium [19], a poroviscoelastic medium [164] or a medium reinforced with collagen fibrils
[165]. Given the complexity of realistic geometry and the governing differential equations,
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finite element methods have often been used to investigate cartilage inhomogeneity [166], the
presence of chondrocytes [167] or the effects of meniscectomy [168]. The electromechanical
behavior of cartilage and the generation of streaming potentials have also been investigated
with an electrokinetic model relating fluid flow and electrical current density to the pressure
and electrical potential gradients [20, 21]. The present study did not address the relationship
between cartilage loading and streaming potentials, and focussed instead on the propagation
of the electrical signals between the cartilage sources and the knee surface.
Bioelectrical sources generate potential distributions on the body surface with spatial pat-
terns that are specific to the location and orientation of the sources. Thus, these potential
distributions can be used to localize the sources. The close fit between the measured and
simulated potentials presented in Fig. 4.3 and in particular, the match between the site of
maximum measured potential over the joint line and the site of maximum potential on the
simulated potential distributions support the hypothesis that the EAG electrical sources are
located in the load bearing cartilage. For the rest of the knee surface shown in Fig. 4.4,
Fig. 4.6, and Fig. 4.7 and which is not covered by the 8 electrodes, the amplitude of the sim-
ulated potential is negligible, which corresponds with our preliminary measurements which
were performed with 30 electrodes covering the entire knee surface [26].
Moreover, the higher potentials measured over the medial side versus the lateral side can
be explained by the higher impressed current density in the medial compartment that was
computed with our model. This higher impressed current density on the medial side is
consistent with higher hydrostatic pressures in the medial compartment compared to the
lateral compartment of the joint [168, 169], and by the relationship between the magnitude
of the streaming potentials and the pressure gradient [20].
The potential distributions computed with the general knee geometry (GG model) and the
specific subject geometry (SG model) were consistent, and both conformed with the ex-
perimental data. The simulated potential distributions indicate that the positions of the
electrodes applied on the knee surface are crucial and should concentrate on the medial and
lateral joint lines.
A possible clinical application of EAG is the detection and localization of an underlying site
of cartilage degradation. To investigate the relationship between the knee surface potentials
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and small, specific cartilage regions, the two cylindrical source regions were divided into eight
quadrants, each having a specific radial impressed current density (Fig. 4.6A). Each quadrant
represents a different functional area to which can be associated a specific abnormality [136],
this division can discriminate between anterior and mid-anterior lesions as well as interior
and exterior lesions of the tibiofemoral weight-bearing areas as in Hunt et al. [81]. We
found that the EAG signals reflect the direction of the impressed current, which generates
positive potentials on the nearest surface when the current flows toward the surface, whereas it
produces negative potentials when flowing toward the center of the knee (Fig. 4.6B). Localized
defects were simulated by decreasing by 50% the impressed current density in one quadrant
while maintaining the impressed current elsewhere. This reduction can be interpreted as a
reduction in either the thickness or the GAG concentration of the cartilage in that quadrant.
As expected, a decrease of the current density in the external quadrants produced a decrease
in the amplitude of the nearby potential maximum, but a decrease in the internal quadrants
produced a paradoxical increase in the amplitude of the potential maximum (Fig. 4.7). This
last effect, which can be attributed to an imbalance of the impressed current flow, shows that
the interpretation of the EAG signals may not be straightforward and that clinical studies
are essential to determine rules for the EAG interpretation. At this point, it is difficult
to determine the clinical importance of this effect since the more prevalent lesions tend to
cover a large part of the condyles and are expected to result in an overall decrease in EAG
signals. Similarly, even if the EAG changes were less discernible for reductions in the lateral
quadrants with respect to the medial quadrants, the importance of this effect is unclear since
medial lesions are more prevalent than lateral lesions [108].
Previous experimental results also showed variation in the amplitude of the EAG signals
among different subjects. A range of factors can contribute to this variation such as age, sex,
weight, Body Mass Index, alignment of the lower extremities (valgus, varus, hyperextension).
We investigated specifically the effect of the fat layer thickness around the knee. As fat tissue
has a low electrical conductivity, it can impede the electrical current flow. We found that
the simulated potentials at the electrode sites along the joint line decreased significantly as a
function of the fat layer thickness, whereas it is slightly increased or remains the same at sites
above and below the joint line (Fig. 4.8). On the corresponding knee surface equipotential
maps (not shown), this effect corresponds to a smearing of the potential maximum pattern.
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A future clinical decision making process could thus consider this factor for the interpretation
of the EAG signals.
Since previous work has demonstrated that streaming potentials are sensitive to changes in
the molecular structure of articular cartilage [24, 122], the non-invasive detection of streaming
potentials with the EAG technique could provide critical information at early stages of disease
that is currently not possible with imaging techniques that primarily detect changes in the
geometry and thickness of the cartilage. The EAG technology thus appears to be a promising
new technology that can complement the existing tools for the diagnosis of joint disease.
4.2.6 Conclusion
Computer modeling constitutes an important tool to improve, both qualitatively and quan-
titatively, our understanding of the generation of EAG signal. By using this approach, we
were thus able to demonstrate that 1) the spatial distribution of the simulated potentials
confirm that bioelectrical EAG sources are located within the region of compressed cartilage;
2) EAG has the potential to detect and localize articular cartilage lesions; 3) the structure
of the knee, such as the thickness of the subcutaneous fat layer can affect the propagation of
the EAG signals between the cartilage and the knee surface.
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CHAPITRE 5
Résultat : le problème inverse
5.1 Présentation
Ce chapitre présente un article soumis dans le journal IEEE Transactions on Biomedical
Engineering, le 6 Mars 2015 (TBME-00304-2015). Les auteurs sont : Qingyi Han, Michael D.
Buschmann et Pierre Savard. Les numérotations des figures, des formules et des références
ont été adaptées dans cette thèse pour des raisons d’uniformité. La nomenclature des modèles
de genou, des sources et des dispositions d’électrodes a également été adaptée à l’anglais.
Sommaire de l’article : Objectif : L’électroarthrographie (EAG) consiste en l’enregistrement
des potentiels électriques qui sont générés sur la surface du genou par les courants circulant à
l’intérieur du cartilage articulaire lors de sa mise en charge. Étant donné que les signaux EAG
sont affectés par la dégradation du cartilage, l’EAG pourrait être utilisée pour le diagnostic de
l’arthrose. Le but de cette étude était de mettre au point un algorithme efficace pour résoudre
le problème inverse de l’EAG qui consiste à estimer la densité de courant circulant dans le
cartilage à partir de la distribution de potentiel mesurée sur la surface du genou. Méthodes :
Des données synthétiques, calculées avec deux modèles réalistes du genou humain par la
méthode des éléments finis, ont été utilisées pour évaluer différents algorithmes en fonction
de la disposition des électrodes, de la représentation de la source, du niveau de bruit et des
différences de modélisation. Résultats : La méthode de régularisation de Tikhonov avec l’ajout
d’une contrainte de non-négativité a fourni les meilleures estimations dans la plupart des
situations. En utilisant des données cliniques, une représentation simplifiée avec deux sources
a produit des résultats physiologiquement réalistes, avec des densités de courant : plus élevées
dans la source médiale que dans la source latérale pour un groupe de sujets normaux ; plus
faibles pour un groupe de patients avec arthrose ; et nulles pour un groupe de patients ayant
des prothèses de genou implantées. Une représentation plus complexe avec huit sous-sources
secondaires était sujette à la diaphonie, ce qui a été corrigé avec un opérateur de régularisation
spécifique. Conclusion : Des estimations inverses physiologiquement réalistes peuvent être
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obtenues chez des sujets humains. Signification : Compte tenu de la complexité du genou,
les solutions au problème inverse constituent un outil efficace pour améliorer l’analyse et
l’interprétation des signaux EAG, et elles peuvent également aider au développement de
l’EAG en tant qu’outil de diagnostic.
5.2 ARTICLE 2 : The Inverse Problem of Electroarthrography : Determination
of Current Density in Compressed Cartilage Using Electrical Potentials
Measured at the Surface of the Knee
5.2.1 Abstract
Objective : Electroarthrography (EAG) consists of recording the electrical potentials on the
knee surface that are generated by streaming currents within articular cartilage during com-
pression. Since the EAG signals are affected by cartilage degradation, they could be used for
the diagnosis of osteoarthritis. The aim of this study was to provide a candidate algorithm to
solve the inverse problem of electroarthrography which consists of estimating the electrical
current density within the cartilage from the knee surface potential distributions. Methods :
Using synthetic data computed with two realistic finite element models of the human knee,
different inverse algorithms were developed and their accuracy was evaluated for different
electrode layouts, source representations, noise levels and modeling differences. Results : The
Tikhonov regularization method with the addition of a non-negativity constraint provided
the best estimates in most situations. When applied to clinical data, a simplified source confi-
guration with two subsources produced physiologically realistic results with current densities
that were larger in the medial side than in the lateral side of the knee for normal subjects,
decreased for a group with osteoarthritis and were null for subjects with implanted knee pros-
theses. A more complex representation with eight subsources was prone to cross-talk, which
was mitigated with a specific regularization operator. Conclusion : Physiologically realistic
inverse estimations can be obtained in human subjects. Significance : Given the structural
complexity of the knee, inverse estimation constitutes an effective tool to improve the ana-




The structure of articular cartilage allows it to generate streaming potentials as a result of
the movement of mobile positive charge carriers in a negatively charged porous solid matrix
during mechanical loading [19, 111, 20, 21]. Previous in vitro studies have shown that strea-
ming potential amplitudes decrease in degraded cartilage [122, 24], hinting at possible clinical
applications [25, 170]. Electroarthrography (EAG) is a new technique that has been propo-
sed for the assessment of cartilage health based on non-invasive measurements of streaming
potentials [27]. EAG technique consists in placing electrodes at the surface of the skin over a
diarthroidial joint and analysing the electrical potentials generated by the joint undergoing
mechanical loading.
In the first clinical study, EAG signals were recorded at electrode sites over the knee while
the subjects shifted their body weight from one leg to the other to achieve joint loading [27].
Typical EAG signals for a normal subject are shown in Fig. 5.1C. The above study showed
that the mean EAG potentials of normal asymptomatic subjects were significantly higher
than those of patients with osteoarthritis (OA) and that potentials recorded over knees with
total prostheses were statistically null. These results demonstrated that EAG signals originate
from streaming potentials in compressed articular cartilage and that they can be sensitive
indicators of joint cartilage health. The non-invasive detection of streaming potentials using
EAG technique can thus provide critical functional information at the early stages of OA,
which is not possible with current imaging techniques that primarily detect changes in the
morphology and thickness of the cartilage [156, 157].
Recently, potential distributions simulated on the surface of numerical knee models have ac-
curately reproduced the distributions measured in normal subjects (Fig. 5.1), which further
supports the hypothesis that EAG signals originate from articular cartilage [171]. This nu-
merical study also showed that localized cartilage defects produce specific potential patterns
that could be useful for detecting and localizing cartilage degradation.
Despite the usefulness of forward modeling for understanding EAG, it does not provide
direct information for the clinical assessment of the underlying cartilage condition in specific
patients. Such information can however be obtained by solving the inverse problem, which
computes the electrical current density within compressed cartilage that best reproduces the
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Figure 5.1 : A) Frontal view of the FEM knee model : the white arrows at the joint line
indicate the direction of the current flowing in articular cartilage during compression. On the
surface of the knee model, the red dot indicates the position of the reference electrode and
the blue dots indicate the positions of the measurement electrodes. B) Transverse section
of the knee at the joint level : the white arrows indicate the direction of current flowing in
the cartilage which is compressed between the femoral condyles and the tibial plateau. C)
EAG measurements for a normal subject, where arrows indicate electrode location [27] : joint
loading was achieved by having the subject slowly shifting his body weight from one leg to
the other ; the EAG signals were recorded at three electrode sites (corresponding to the three
blue dots) over the medial side of the knee and low-pass filtered (5Hz) ; rectangular pulses
are observed at all electrode sites during loading, with the highest signal at the joint line
(0,30mV to 0,40mV) ; the spacing between the horizontal lines for each tracing corresponds
to 0,75mV.
EAG potentials measured on the surface of the knee. Inverse solutions have been previously
obtained for various bioelectrical sources and have yielded useful clinical outcomes [172, 173,
127]. However, inverse problems are ill-posed and can result in non-trivial solutions with
limited applicability. Resolution of such problems requires careful modeling and application
of inverse techniques.
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The aim of this study is to develop an adequate EAG inverse technique, refine it and evaluate
its dependence on factors such as signal noise, geometrical inaccuracies, source configuration,
electrode number and position. Model data as well as clinical measurements on normal,
osteoarthritic and prosthetic subjects were used to evaluate the effectiveness of the inverse
techniques.
5.2.3 Methods
Finite Element Models and Experimental Data
Three geometrical models were used in this study : a generic model (GM) based on an average
sized, male right knee ; the same generic model with the knee surface enlarged by 15% in the
transverse plane (GM15%) ; and a specific subject model (SM) reconstructed using data from
the Visible Human Project (U.S. National library of Medicine). All three models consist of a
sectional homogeneous 3D knee including muscle, bone, cartilage and fat tissues.
The electric potentials were computed using the finite element method with the COMSOL
Multiphysics® simulation environment (version 3.5a, COMSOL, Inc, Burlington, MA). Both
GM and GM15% models were meshed with 489,493 primal tetrahedral elements and the SM
model was meshed with 538,561 elements of the same kind. The latter is shown in Fig. 5.1A.
The experimental data was obtained from three sets of 20 knees : asymptomatic, osteoarthri-
tic and with total knee prosthesis. The potentials were computed for each knee using the
arithmetic mean of repeated loading cycles (Fig. 5.1C). Eight electrodes were used during
each trial with four on each side of the knee (medial and lateral). Details for the models and
the experimental protocol can be found in previous publications [27, 171].
Forward and Inverse Problems
The knee surface potentials were generated using equivalent electrical sources [171]. Inside
compressed cartilage, the flow of interstitial fluid created by the pressure gradient carries
positively charged ions. Since little or no fluid flow crosses the low permeability cartilage-
bone interface, this mechanically induced current was represented by an electrical current
density oriented only along the radius of a cylinder representing compressed cartilage. The
equivalent sources were thus expressed as a distributed current density within two small,
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well defined cylindrical regions between the femoral condyles and the tibial plateau. These
two regions were divided into N subsources, each having a specific, uniform, radial current
density. The forward problem can then be conveniently expressed in the form of a linear
equation of the first kind :
V = A · J (5.1)
Where V is a vector containing the potential values at M electrode sites on the knee surface ;
J is a vector containing the N current density magnitudes of the subsources ; A is a M ×
N transfer matrix representing the electrical behavior of the knee model. The counterpart
of this forward problem is the inverse problem which consists in estimating the current
density magnitudes of the subsources (Jˆ) from the electrode potentials. The inverse problem
is ill-posed due to the poor conditioning of A and to signal perturbations such as electrical
interference and noise, geometrical inaccuracies, model discrepancies and numerical errors.
A first approach to solve the inverse problem consists of imposing physiologically plausible
constraints on the solutions in order to avoid aberrant values. Within compressed cartilage,
the flow of interstitial fluid carries positively charged ions from the center towards the per-
iphery of the contact regions. Since the associated electric current is positive when directed
outwards within these regions (Fig. 5.1B), a non-negativity constraint can be naturally in-
corporated into a quadratic least-squares estimation of the current densities to improve the
meaningfulness of the estimations :
Π1(J) = ∥AJ−V∥2 subject to J1, ..., JN ≥ 0 (5.2)
We also evaluated the Tikhonov regularization technique which has been proven to be an
effective method for solving ill-posed linear inverse problems. Its general form is given by :
Π2(J) = ∥AJ−V∥2 + λ∥ΓJ∥2 (5.3)
The estimated current density magnitudes are then obtained from :
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Jˆ = (ATA− λΓTΓ)−1ATV (5.4)
Where Γ is the regularization operator and λ is the regularization parameter. For zero-order
Tikhonov regularization, the regularization operator Γ is the identity matrix. For higher order
Tikhonov regularization, Γ is the matrix approximation of a gradient operator. Tikhonov
regularization was solved with the help of a Matlab toolkit [152].
Finally, a third method which combines Tikhonov regularization and the non-negativity
constraint was evaluated in order to further improve the accuracy of estimated current ma-
gnitudes.
The simulation study compared the performances of three inverse techniques : quadratic least-
squares with non-negative constraint (Lsqnng), zero-order Tikhonov regularization (Tik) and
zero-order Tikhonov regularization enhanced by a non-negative constraint (Tiknng). A fourth
technique using third-order Tikhonov regularization enhanced by a non-negative constraint
(Tiknng-Γ3) was only applied for the clinical data using the 8-subsource scheme. It used a
specific regularization operator Γ, aimed to increase the homogeneity of the current density
distribution of the subsources within either the medial or the lateral region and which has
the following form :
Γ =

1 −13 −13 −13 0 0 0 0
−13 1 −13 −13 0 0 0 0
−13 −13 1 −13 0 0 0 0
−13 −13 −13 1 0 0 0 0
0 0 0 0 1 −13 −13 −13
0 0 0 0 −13 1 −13 −13
0 0 0 0 −13 −13 1 −13
0 0 0 0 −13 −13 −13 1

(5.5)
The precision of the inverse techniques when applied to model data were assessed by cal-
culating relative error (RE) and correlation coefficient (CC) between the predefined model
current densities J and the estimated current densities Jˆ.
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The choice of the regularization parameter is critical for obtaining meaningful estimated
current density magnitudes. In the simulation study, the optimal regularization parameter
(λopt) was initially chosen so as to produce the minimal RE between the predefined current
densities J and the estimated current densities Jˆ given that the predefined current densities
were known for the model data. Then, the generalized cross validation (GCV) criterion and
the L-curve criterion, both of which require neither a priori nor a posteriori knowledge of
the noise level, were evaluated against the optimal regularization parameter [134].
Generating Model Data for the Inverse Problem
The electric source is modeled as a current density within cylinders representing the two
articular cartilage regions on the lateral and medial sides of the knee. One cylinder comprises
both the condylar cartilage and the tibial cartilage in a single compartment since the two
cartilage layers are assumed to undergo no relative lateral displacement under the simplest
type of compression that can be modeled. In order to investigate the sensitivity of the in-
verse solutions to localized cartilage defects, the cylindrical source was divided into smaller
subsources. We considered four subsource schemes to be incorporated into the knee models
(Fig. 5.2B) : a scheme with one source for each of the two cylindrical contact regions (single
radial zone and 2 subsources : 1Z2) ; a scheme with four subsources per cylinder, where each
contact region is divided into four quadrants (single radial zone and 8 subsources : 1Z8) ;
a scheme with eight subsources per cylinder which consists of further dividing each of the
quadrants in 1Z8 into two equal sections (single radial zone and 16 subsources : 1Z16) ; and
finally, a scheme of eight subsources per cylinder, consisting of dividing the four quadrants
in 1Z8 into two concentric zones (two concentric zones and 16 subsources : 2Z16).
For all knee models, a total number of 50 electrodes are simulated on the knee surface with 25
electrodes equally distributed on each side of the knee along five rows and five columns. The
third row is aligned with the femorotibial joint line level. To evaluate the effects of the number
and position of electrodes on the quality of estimation, we designed four electrode layouts
(Fig. 5.2C) : 8 electrodes on the joint line level (E8L1) ; 8 electrodes spread on three levels
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Figure 5.2 : (A) Schematic diagram of the simulation protocol. The GM knee model in the
lower box is used for computing the transfer matrix. The knee models in the upper box are
used to generate knee surface potentials, which are then sampled with an electrode layout
and contaminated with noise. Inverse techniques are used to estimate the current density
magnitudes of the subsources using the transfer matrix and the electrode potentials. The
estimated current densities are finally compared to the predefined current densities. (B) The
subsource schemes used to generate both the transfer matrix and the electrode potentials.
(C) The surface electrode layouts.
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measurements [27] ; 18 electrodes on three levels (E18L3) and 40 electrodes on five levels
(E40L5).
The model specific transfer matrix A was constructed in accordance with the subdivisions of
the source. As mentioned in the previous section,A is a matrix with N columns corresponding
to the number of subsources. Each column, which encompasses 50 electrode potentials, is
obtained by assigning a current density of 1A/m2 to the corresponding subsource while the
remaining subsources are set to zero. Throughout this study, only the GM model was used
for computing the transfer matrix for the inversion of both model and clinical potentials.
The model knee surface potential vectorsV were generated using all three geometrical models
(GM, GM15% and SM). To do so, for a given subsource scheme, each subsource was assigned
a current density magnitude with a randomly selected value uniformly distributed between
0 and 2A/m2. The generated electrode potentials and their corresponding transfer matrix A
were then sampled according to the chosen electrode layout.
The measurement errors were simulated by adding white normal noise to the electrode po-
tentials. This noise had an average of zero and a standard deviation that is a fraction of the
standard deviation of the computed electrode potentials. We define the signal-to-noise ratio
(SNR) as the ratio of the variances of the signal over that of the noise level, expressed in
decibels [150].





Where σs is the standard deviation of the noise-free electrode potentials and is calculated
using all 50 electrode potentials ; σb is the standard deviation of the noise. In the ideal case
where no noise is added in the model data and no geometrical error is present, RE is 0 and
CC is 1. The experimental noise due to electrode movement, amplifier noise, data conversion
noise, etc. is estimated to range between 20dB and 40dB. This data generation process
(Fig. 5.2A) was repeated 100 times for each chosen noise level and the overall performance is
quantified by their corresponding RE and CC .
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5.2.4 Results
Effects of the Inverse Techniques
The accuracy of the different inverse techniques versus the noise level using the 1Z8 subsource
scheme is shown in Fig. 5.3, where the GM model is used for generating both the transfer
matrix and electrode potentials (there are no geometrical errors). When the noise level is
relatively low (SNR above 40dB), the REs are also low : below 0.2 for Lsqnng (Fig. 5.3A)
and below 0.1 for the two regularization techniques Tik (Fig. 5.3C) and Tiknng (Fig. 5.3E).
Beyond this noise level, the REs increase significantly for all the inverse techniques. The
two regularization techniques have lower REs compared to the Lsqnng technique and until
20dB, both regularization techniques have similar performances. Below 10dB, the REs for
the Tiknng technique are smaller compared to the Tik technique. The two electrode layouts
with 8 electrodes (E8L1 and E8L3) give very similar REs in this circumstance. Increasing the
number of electrodes helps lower the REs throughout the SNR range. The results obtained
with the CC index (Figs. 5.3B, 5.3D & 5.3F) are in line with the RE results. However, the
differences of CCs between the Tik and Tiknng techniques are smaller than that of the REs.
Effects of Concentric Source Zone
To further investigate the sensitivity of the inverse solutions to the size and position of the
subsources, two types of subsource configurations were studied using the Tiknng technique.
Two subsource schemes 1Z16 and 2Z16 (Fig. 5.2B) along with two electrode layouts of 18
and 40 electrodes (Fig. 5.2C) were applied using the GM model and the results are shown in
Fig. 5.4. For the same number of electrodes, the single-radial-zone subsource scheme (1Z16)
produces lower REs and higher CCs than the two-concentric-zone scheme (2Z16) across the
noise level range. The performances of both subsource schemes are significantly enhanced by
increasing the number of electrodes (RE increased by an average of 0.055 for 1Z16, and by an
average of 0.044 for 2Z16 by increasing the electrode number from 18 to 40). Compared to the
results obtained with the 8-subsource scheme (Fig. 5.3), REs and CCs with the 16-subsource
schemes show a clearer linearity versus the noise level. Moreover, the 16-subsource schemes
exhibit similar REs to that of the 8-subsource scheme (Fig. 5.4A vs. Fig. 5.3E) ; however, it
shows lower performance in terms of CC (Fig. 5.4B vs. Fig. 5.3F).
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Figure 5.3 : Effects of the inverse techniques. Relative error (RE) versus signal-to-noise ratio
(SNR) using different inverse techniques : (A) quadratic least-squares with non-negativity
constraint (Lsqnng) ; (C) zero-order Tikhonov regularization (Tik) ; (E) zero-order Tikhonov
regularization with non-negativity constraint (Tiknng). The transfer matrix and electrode
potentials are obtained using the GM model and the subsource scheme 1Z8. The line markers
correspond to different electrode layouts : E8L1, E8L3, E18L3 and E40L5. Panels (B), (D)
and (F) show the correlation coefficients (CC) corresponding to panels (A), (C) and (E),
respectively.
Effects of Subsource Position
Because of the anatomical complexity of the diarthrodial joint, the subsources are surrounded
by tissues with different electric conductivities. These heterogeneous electrical environments
can affect the knee surface potentials and it is thus expected that the responses of subsources
to the noise level as well as to the electrode layouts differ from each other. The corresponding
results for the 8-subsource scheme are shown in Fig. 5.5. We observe that the noise levels
affect all subsources, regardless their positions inside the knee. However, the subsources
located nearest to the knee surface (external subsources 2, 3, 6 & 7) enjoy lower REs in
all circumstances compared to the subsources located away from the knee surface (internal
92
Figure 5.4 : Effects of single- versus two-concentric-zone subsource schemes. (A) Relative
error (RE) and (B) correlation coefficient (CC) versus signal-to-noise ratio (SNR) for sub-
source schemes with 16 subsources distributed either on a single radial zone (1Z16) versus 2
concentric zones (2Z16). The transfer matrix and electrode potentials are obtained using the
GM model. The electrode layouts comprised either 18 electrodes distributed on three levels
(E18L3), or 40 electrodes distributed on five levels (E40L5).
subsources 1, 4, 5 & 8). A higher number of electrodes improves the quality of estimation for
all subsources when the noise level remains the same. When the electrodes are concentrated
on the joint line level (E8L1), REs are lower for the internal subsources 1, 4, 5 and 8 compared
to the E8L3 layout. When the SNR is decreased from 40dB to 20dB, the E8L3 layout shows a
smaller increase of the REs for the external subsources than that for the internal subsources,
which thus appears more sensitive to noise.
Effects of Knee Model Geometry
Geometry is another factor that can contribute to estimation errors. To investigate this factor,








Figure 5.5 : Effects of source position in the 1Z8 subsource scheme. Relative error (RE) versus
subsource index for different signal-to-noise ratios (SNRs) and electrode layouts (E8L1, E8L3
and E18L3). The transfer matrix and electrode potentials are obtained using the GM model
and the 1Z8 subsource scheme. The Tiknng technique is applied for the inversion.
obtained with the GM, GM15% and the SM models using a very low noise level (SNR =
80dB). The last two models thus introduce geometrical errors. Figs. 5.6A & 5.6C show that the
geometrical factor contributes to high REs and poor CCs regardless the inverse techniques.
However, the regularization techniques increase the accuracy for the SM model, but seem to
be ineffective for the GM15% model. Increasing the electrode number slightly improves the
accuracy and the correlation for both the GM15% and SM models (Figs. 5.6B & 5.6D). It is
interesting to note that, for the GM15% model, the 8-electrode layout over the joint line level
(E8L1) leads to the lowest RE compared to other electrode layouts.
Evaluation of the Regularization Parameter
The Tikhonov regularization parameters estimated with two well-known techniques (GCV
and L-curve) were compared to the optimal parameters obtained by minimizing the predefined
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Figure 5.6 : Effects of knee model geometry. The transfer matrix is obtained using the GM
model whereas the electrode potentials are obtained using either the GM (black), the GM15%
(dark gray) or the SM models (light gray). (A) Relative errors (REs) and (C) correlation coef-
ficients (CCs) for the three models and different inverse techniques using the E8L3 electrode
layout and the 1Z8 subsource scheme. (B) Relative errors (REs) and (D) correlation coef-
ficients (CCs) for the three models of different electrode layouts (E8L1, E8L3, E18L3 and
E40L5) using the Tiknng technique. Note that the REs for the GM model, represented by
the black bars in (A) and (B), are null. The noise level is very low (SNR = 80dB).
and estimated subsource current density amplitudes and their performances are shown in
Table 5.1. In the absence of geometrical errors, the L-curve technique tends to overestimate
the regularization parameters at lower noise levels (SNRs over 20dB). Under the same noise
condition, the L-curve technique gives near optimal estimates in the presence of geometrical
errors (using SM model). However, when the noise level is high and for both conditions (with
and without geometrical errors), the L-curve technique underestimates the regularization
parameters whereas GCV gives relatively stable and accurate estimations in all circumstances.
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λopt λGCV λL−curve
46dB 1.093e-5 8.601e-6 4.321e-4
GM 26dB 3.475e-5 2.045e-5 3.098e-4
6dB 3.986e-4 4.131e-4 2.951e-4
46dB 1.744e-4 3.728e-4 2.563e-4
SM 26dB 1.813e-4 3.449e-4 2.246e-4
6dB 6.073e-4 6.342e-4 3.728e-4
Tableau 5.1 : Comparison of the optimal regularization parameters λ and their estimated
values using the GCV and the L-curve techniques. The GM model was used to generate the
transfer matrix, whereas both the GM and the SM models were used to generate the surface
electrode potentials.
Inverse Results Using Clinical Data
We chose the GCV technique for the estimation of the Tikhonov regularization parameter
for the application to the experimental EAG data obtained from three sets of knees : asymp-
tomatic, osteoarthritic, and prosthetic. The estimation of the current density magnitudes
was based on the two-subsource scheme 1Z2 (comprising the lateral and medial sources).
The estimated current density magnitudes using Lsqnng and Tiknng techniques are shown
in Fig. 5.7. For the asymptomatic group, higher current density values are observed on the
medial side versus the lateral side for both inverse techniques. For the osteoarthritic group,
a significant decrease of the current density magnitudes can be observed on both sides of
the knee compared to the asymptomatic group. For the prosthetic group, the current density
magnitudes are null.
Finally, we estimated the current density magnitudes based on the 8-subsource scheme (1Z8)
for the asymptomatic and osteoarthritic groups using Lsqnng, Tiknng and Tiknng with a
third-order Tikhonov operator (Tiknng-Γ3). The results are shown in Fig. 5.8 and indicate
an overall decrease of current density magnitudes for the osteoarthritic group compared to
the asymptomatic group. However, Lsqnng resulted in unusually large estimated current
density magnitudes for subsource 1 in the asymptomatic group and for subsource 5 in the
osteoarthritic group. This singularity is absent for the Tiknng and Tiknng-Γ3 techniques. In
the asymptomatic group, the Tiknng technique results in higher estimated current density
magnitudes for the external subsources 2, 3, 6 and 7 than the remaining internal subsources.
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Figure 5.7 : Inverse model results using clinical data. Current density magnitudes estimated
using average potentials (N=20) recorded with the E8L3 electrode layout for the asympto-
matic (light gray) and osteoarthritic (dark gray) groups using (A) the quadratic least-squares
technique with non-negativity constraint (Lsqnng) and (B) the zero-order Tikhonov technique
with non-negativity constraint (Tiknng). The two-subsource scheme with a single source on
each side of the knee is used : lateral and medial. The transfer matrix is obtained using the
GM model. Note that estimated current densities are null for the prosthesis group.
The Tiknng-Γ3 technique results in overall balanced estimated current density magnitudes
of all subsources since it takes a weighted average of the subsource and its neighboring
subsources, thus provides smoother solutions.
5.2.5 Discussion
In contrast to the electrical current sources that are used to solve the inverse problems of
electroencephalography and electrocardiography, which are scattered in a volume and orien-
ted along different directions [172, 173], the electrical sources that generate the EAG signals
are located in a single plane (neglecting the low curvature of the articular surface), their
orientations are parallel to that plane and they point outward within two small cylindrical
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Figure 5.8 : Current density distributions estimated from clinical data using the 8-subsource
scheme (1Z8). Computed current density magnitudes for each of eight subsources using ave-
rage potentials (N=20) recorded with the E8L3 electrode layout for (A) the asymptomatic
group and (B) the osteoarthritic group. The pairs of circular areas represent the cartilage
contact regions on the lateral and medial sides of the knee and the quadrants represent the
subsources. Inverse techniques are the quadratic least-squares technique with non-negativity
constraint (Lsqnng in light gray), the zero-order Tikhonov technique with non-negativity
constraint (Tiknng in dark gray) and a third-order Tikhonov technique with non-negativity
constraint (Tiknng-Γ3 in black). The GM model is used to compute the transfer matrix.
shapes representing compressed cartilage. These unique features contribute to the originality
of the inverse EAG problem and they can create both advantages (well localized sources with
specific orientations) and disadvantages (cross-talk between opposite subsources). Different
inverse techniques were thus investigated so as to benefit from some useful features of these
sources, such as the non-negativity constraint, and to mitigate interfering features, such as
the Tikhonov regularization to dampen opposite subsources.
When the sole source of error for the simulated electrode potentials was random white noise,
Tikhonov regularization generally doubled the accuracy of the inverse solutions compared
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to the least-squares approach (Fig. 5.3A vs. Figs 5.3C & 5.3E). The non-negativity constraint
improved the estimation accuracy for the Tikhonov regularization technique, but only when
the noise level was high. Considering that the noise level can be high for measurements
[27], combining Tikhonov regularization and the non-negativity constraint can improve the
estimation accuracy.
An increase in the number of electrodes used to compute the simulated potentials improved
the estimation accuracy, either in the absence (Fig. 5.3) or presence (Fig. 5.6) of geometrical
errors. Interestingly, with the same number of electrodes, the layout with electrodes located
along a single line around the femorotibial joint level showed a similar accuracy as a more
spread-out layout in the absence of geometrical errors (Fig. 5.5). Moreover, this single line
electrode configuration improved significantly the estimation accuracy in comparison with
the spread-out layout when the geometry of knee model used to calculate the electrode po-
tentials included an additional fat layer (Fig. 5.6). This can be explained by the characteristic
distribution of the sources which are located, and also oriented, in a single plane on the joint
line and which produce surface potentials with larger amplitudes and signal-to-noise ratios
in that plane.
One challenge for the diagnosis of cartilage degeneration is to provide as detailed information
as possible about the localization of possible lesions, which is crucial for the early detection
of osteoarthritis. The 16-subsource scheme was thus developed to assess the performance of
inverse EAG techniques for distributed sources. The reported size of early lesions represents
about 5% of the cartilage contact surface, which corresponds to the dimension of one of the
16 subsources [108, 174]. Interestingly, the 16-subsource schemes produced REs comparable
to those of the 8-subsource scheme. Furthermore, the estimation accuracy for both 8- and
16-subsource schemes can be significantly improved by increasing the number of electrodes
(Figs. 5.3 to 5.5). Compared to the single-radial-zone scheme, two-concentric-zone scheme is
expected to be able to detect cartilage defects in the inner regions of the cartilage contact
region. Even though there are higher REs for the two-concentric-zone scheme compared to
that of the single-radial-zone scheme, these REs are not drastically higher regarding the
benefits of localizing cartilage defects. Furthermore, the accuracy of the estimated current
density depends on the position of the source within the knee joint. As shown in Fig. 5.5, the
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subsources located nearest to the knee surface enjoy lower REs compared to the subsources
located away from the knee surface.
Geometrical errors degrade the estimation accuracy (Fig. 5.6A), and devalue the possible
clinical benefits of inverse EAG techniques. In spite of the fact that a careful choice of
inverse technique, electrode layout and source representation can improve estimation accuracy
in certain circumstances, there are still persistent estimation errors for both geometrically
modified models. To achieve better estimation results, subject-specific knee geometries are
advisable for solving the inverse problem of EAG. This did not prevent us from using clinical
data to evaluate our inverse techniques based a generic knee model (GM).
The average potentials measured in three sets of 20 knees were used to estimate the current
density magnitudes in a simplified 2-subsource scheme (1Z2). For the asymptomatic group,
the current density estimated on the medial side was significantly higher when compared
to the lateral side, whatever the inverse technique (Fig. 5.7). Higher compressive forces in
the medial side of the knee have previously been observed in normal subjects [175], in a
cadaveric biostatic model [176] and in a finite element model of the femorotibial joint [169].
These higher compressive forces in the medial compartment increase pressure gradients, the
fluid flow and subsequently the streaming currents that generate the EAG potentials. For the
osteoarthritic group, a significant decrease in the estimated current density magnitudes was
observed on both sides of the knee compared to the asymptomatic group. This decrease was
more pronounced on the medial side than the lateral side, which complies with the results
of clinical studies indicating that the medial side is often more heavily affected than the
lateral side by osteoarthritis [108]. Finally, for the prosthetic group, the estimated current
densities were null, which was expected because of the absence of cartilage and the non-
negativity constraint, and which further supports the hypothesis that EAG signals originate
from compressed articular cartilage.
A more complex source representation (1Z8) was estimated using the same clinical data
(Fig. 5.8). The results clearly showed that the least-squares technique (Lsqnng) is prone to
cross-talk. In the asymptomatic group for example, the largest estimated subsource (1) was
surprisingly found on the internal lateral side, probably cancelling the effects of two opposing
external subsources (2, 3). The zero-order Thikonov regularization (Tiknng) decreased the
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overall amplitude of all sources, attenuated these cross-talk effects and generally improved
the results with medial sources that are larger than the lateral ones. But cross-talk was still
present with all four internal subsources having almost null amplitudes. Indeed, external sub-
sources produce mainly positive surface potentials whereas the internal subsources produce
mainly negative potentials because of their orientation, and these two types of subsources
cancel each other [171]. In this situation, regularization minimized the overall amplitude of
the sources and the four external subsources were sufficient to reproduce the surface poten-
tials. To mitigate this effect, an original regularization operator was developed (Γ in eq. 5.5)
and produced more uniform subsource current density magnitudes which were larger on the
medial side and smaller on the lateral side.
5.2.6 Conclusion
In conclusion, streaming potentials recorded directly on articular cartilage reflect the forces
acting on the cartilage and its possible degradation. On the knee surface, the EAG potentials
are further affected by the complexity of the surrounding volume conductor. Solutions to the
inverse EAG problem can obviate these volume conductor effects and estimate the current
density within the cartilage. Different inverse techniques were investigated and benefited from
some inherent features of the streaming potential sources, such as their non-negativity, and
mitigated interfering features, such as the Tikhonov regularization to dampen opposite sub-
sources. When applied to clinical data, a simplified source representation with two subsources
produced very coherent results with current densities that were larger in the medial side than
in the lateral side of the knee for the asymptomatic group, decreased in the osteoarthritis
group and null in the prosthetic group. A more complex representation with eight subsources
was prone to cross-talk, which was mitigated with a specific regularization operator.
101
CHAPITRE 6
Discussion générale et conclusions
Les propriétés électromécaniques du cartilage ont fait l’objet de plusieurs études in vitro qui
ont révélé que l’amplitude des potentiels d’écoulement mesurés à la surface du cartilage durant
sa compression reflète l’état de santé de celui-ci. L’électroarthrographie étant une technique de
mesure non-invasive de ces potentiels d’écoulement, elle pourrait ainsi constituer une nouvelle
technique de diagnostic pour l’arthrose. La technique offre plusieurs avantages, comme le
faible coût de l’instrumentation, la simplicité de son opération par les utilisateurs, le confort
pour les patients, la possibilité de détection précoce de l’arthrose afin d’arrêter ou de renverser
son évolution. La technique pourrait également être appliquée à d’autres articulations ou être
utilisée comme une technique adjointe pour d’autres méthodes de diagnostic.
Notre démarche avait pour but de produire de nouvelles connaissances dans un cadre de
simulations numériques. Cette démarche était basée sur des modèles théoriques, organisée
autour d’hypothèses et ancrée sur des expériences cliniques. La modélisation numérique de
phénomènes bioélectriques est bien établie pour l’électrocardiographie, l’électroencéphalo-
graphie et l’électromyographie, mais la transmission des potentiels d’écoulement depuis le
cartilage jusqu’à la surface du genou n’a pas été modélisée jusqu’à présent. Cette étude est
donc la première dans son genre et elle constitue une base pour les prochaines étapes du
développement de l’EAG.
6.1 Problème direct
Le problème direct permet d’établir le lien entre le comportement électrique du cartilage
et la distribution de potentiel sur la surface du genou. Les premières mesures cliniques ont
montré que la distribution de potentiel sur la surface du genou de sujets asymptomatiques
présente des motifs spécifiques tels que deux maxima de chaque côté du genou (latéral et
médial) au niveau de la ligne articulaire. Les distributions de potentiel simulées, soit avec le
modèle générique ou soit avec le modèle spécifique, ont très bien reproduit les distributions
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de potentiel mesurées [27], ce qui supporte l’hypothèse que les signaux EAG sont bien générés
par l’activité électrique du cartilage.
Les mesures ont également montré que le potentiel du côté médial est environ deux fois plus
élevé que celui du côté latéral. Ceci se retrouve également dans les distributions de potentiel
simulées avec des densités de courant estimées plus élevées du côté médial que latéral. Cette
différence peut être expliquée par des forces et des différences de pression hydraulique plus
élevées du côté médial que du côté latéral, et qui ont déjà été rapportées dans la littérature
[168, 169]. Ceci supporte l’hypothèse que les signaux EAG reflètent la force appliquée sur
le cartilage. Il est à noter que la distribution de force dans le cartilage dépend fortement
de la façon dont l’articulation est soumise à charge. Pendant la marche par exemple, étant
un procédé dynamique et transitoire, la distribution de force sur le cartilage peut varier
considérablement [146, 147].
La simulation de défauts localisés du cartilage permet d’étudier l’applicabilité de l’EAG pour
la détection et la localisation de dégradations. La source électrique de l’EAG ayant été divisée
en huit sections, la dégradation d’une section fut simulée par une baisse de la densité de
courant dans cette seule section. Les résultats ont montré qu’un changement de distribution
de potentiel spécifique correspond à chaque dégradation d’une section, plutôt qu’à une simple
diminution de l’amplitude du potentiel. Cela est dû au fait que les sections dont la densité
de courant se dirige vers la surface de la peau renforcent les maxima du potentiel tandis que
les sections ayant la densité de courant se dirigeant vers le milieu du genou contribuent à la
réduction du potentiel sur la surface du genou.
Comme plusieurs signaux physiologiques, les signaux de l’EAG pourraient être influencés par
divers facteurs tels que l’âge, le sexe, le poids et l’indice de masse corporelle (IMC). L’étude
des amplitudes des signaux EAG en fonction de l’épaisseur de tissu gras autour du genou
montre que cette dernière a une influence sur la distribution de potentiel sur la surface. Le
tissu gras constitue une barrière pour la diffusion du courant électrique à cause de sa faible
conductivité électrique. Avec l’augmentation de son épaisseur, les zones des maxima voient




Le problème inverse propose un outil de visualisation de la source électrique à l’intérieur même
du cartilage, ce qui peut faciliter l’évaluation de son état de santé. Une difficulté majeure avec
ce problème est qu’il est mal posé, ce qui implique la mise au point de méthodes d’inversion
spécifiques à l’électroarthrographie. La qualité d’estimation a pu ainsi être améliorée à l’aide
d’une première approche qui impose une contrainte de non-négativité aux densités de courant
et qui est basée sur la physiologie des potentiels d’écoulement. Bien que cette contrainte de
non-négativité permette de stabiliser le système, l’erreur d’estimation croît rapidement avec
l’augmentation du niveau de bruit. Une deuxième approche basée sur la régularisation de
Tikhonov a alors permis de rendre les solutions moins sensibles au bruit.
Un des objectifs de notre étude était de localiser un défaut du cartilage. La résolution de
localisation dépend de la façon dont la source est divisée. Plus le nombre de sous-sources est
élevé, meilleure est la résolution. Par contre, plus d’électrodes sont exigées pour l’estimation
de ce nombre plus élevé de sources. La position des sources est un autre facteur affectant la
précision de l’estimation, celle-ci étant plus élevée pour les sources externes qui produisent
un courant directement orienté vers la surface du genou. L’inexactitude de modélisation
géométrique est une source d’erreur qui ne peut qu’être définitivement traitée que par la
construction de modèles spécifiques à chaque sujet.
6.3 Limitations
Le potentiel d’écoulement étant un phénomène électrique issu de processus électromécaniques
complexes, initiés par la compression du cartilage, nous avons simplifié le modèle en repré-
sentant la source à l’aide d’une densité de courant radiale, imposée dans deux minces disques
situés sous les condyles. Cette représentation macroscopique aide à comprendre la propaga-
tion du courant électrique dans le genou et la génération de la distribution de potentiel sur
la surface du genou. Mais elle ne respecte cependant pas toute la physiologie et les proprié-
tés biomécaniques du cartilage. Ainsi, nous avons utilisé une distribution de courant ayant
une valeur uniforme dans chaque section, tandis que les études mécaniques montrent que
la vitesse d’écoulement de phase liquide est nulle au centre et s’acroît rapidement vers la
périphérie. De plus, la représentation d’un défaut par une simple diminution de la densité
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de courant dans une sous-section est élémentaire et pourrait être simulée par des modèles
électroporoélastiques tenant compte des changements locaux de perméabilité et de densité de
charges. Notre façon de diviser la source en sous-sections (« pointes de tarte ») n’a pas pris
en compte la topographie des lésions arthrosiques, qui pourraient être mieux représentées en
utilisant la sectorisation standardisée établie. Les modèles du genou furent construits à partir
des dimensions moyennes de la population et d’un spécimen cadavérique, qui étaient dispo-
nibles mais ne sont pas les plus représentatives en ce qui concerne l’épaisseur de cartilage
compressé. La modélisation mécanique du genou est ignorée, pourtant ce type de modélisa-
tion pourrait être crucial pour tenir compte de facteurs comme la contraction des muscles
de l’articulation (gastrocnemius, ischiojambier, quadriceps) qui peuvent accroître la force
comprimant le cartilage articulaire et l’amplitude de l’EAG. Des facteurs tels que l’âge, les
traumatismes antérieurs, le sexe, etc. peuvent également modifier les paramètres mécaniques
du tissu, et par conséquent le comportement électrique de la source.
6.4 Pistes de développement
La première étude clinique a montré des résultats encourageants pour le développement
de l’EAG, mais davantage d’études expérimentales sont nécessaires pour approfondir notre
connaissance de ces signaux, pour mettre au point des techniques de mesure produisant des
résultats reproductibles et pour établir la relation entre l’électroarthrogramme et la patho-
logie arthrosique. Les pistes de développement du protocole de mesure de l’EAG et de son
interprétation que nous proposons, d’après les résultats de nos études numériques, sont les
suivantes :
— Les cartes équipotentielles simulées montrent que les zones présentant les potentiels les
plus élevés se situent autour de la ligne de l’articulation. Il est donc suggéré que les
électrodes soient principalement disposées dans ces endroits.
— L’étude de défauts localisés montre que la dégradation du cartilage peut provoquer
non seulement une baisse de l’amplitude du potentiel, mais également une modification
complexe de sa distribution incluant même des augmentations locales de l’amplitude
du potentiel. Ceci étant causé par la nature particulière de la distribution de courant
dans le cartilage. L’interprétation de l’EAG et la prise de décision sur l’état du cartilage
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doit donc se baser sur l’analyse du potentiel sur toute la surface du genou plutôt qu’en
un seul endroit.
— Les résultats du problème inverse ont montré que la précision de l’estimation des sources
peut être améliorée en augmentant le nombre d’électrodes. Il ainsi est suggéré de déve-
lopper un système de mesure ayant plus d’électrodes.
— Les résultats du problème direct ont montré que l’amplitude et la distribution du po-
tentiel à la surface du genou sont conditionnées par des facteurs géométriques. Il est
suggéré d’inclure des données géométriques du genou du sujet dans la procédure (e.g. la
circonférence du genou) afin de modifier le modèle, et même de construire des modèles
personnalisés ayant des géométries plus précises à l’aide de l’imagerie par résonnance
magnétique chez les sujets à l’étude.
6.5 Conclusions
Les travaux effectués dans cette thèse fournissent un cadre de base pour l’étude quantitative
de l’EAG. Ils contribuent à la compréhension des signaux mesurés sur la surface du genou
et au développement futur de cette technologie en tant qu’outil de diagnostic. Les résultats
obtenus pour le problème direct supportent l’hypothèse que les signaux EAG sont bien gé-
nérés par la compression du cartilage articulaire et suggèrent que l’EAG pourrait détecter et
localiser des dégradations. Toutefois, l’interprétation des modifications de l’EAG dues à une
dégradation ne doit pas être seulement basée sur une diminution d’amplitude du potentiel
en un seul site, mais sur une analyse de l’ensemble de la distribution de potentiel. Diffé-
rentes techniques d’inversion pour le problème inverse ont été évaluées lors de simulations
sous différentes conditions de bruit et pour différents modèles de source et de genou, et une
technique optimale utilisant une contrainte physiologique de non-négativité ainsi que la mé-
thode de régularisation de Thikonov a été retenue. Les résultats obtenus en appliquant cette
technique d’inversion à des valeurs moyennes de potentiel mesuré sur des sujets sains, arthro-
siques et avec prothèse sont physiologiquement réalistes pour une représentation simplifiée
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ANNEXE A
Production des modèles de genou
Le « Visible Human Project » propose un atlas complet et anatomiquement détaillé du
corps humain. Dans notre étude, seules les images du sujet masculin furent utilisées. Les
données disponibles sont des photographies en couleur de coupes transversales réalisées à des
intervalles de 1mm sur un corps congelé. Les coupes de 2209 à 2466 (jambe et cuisse) sont
celles qui ont servi à l’élaboration du modèle GS. La zone critique est celle des images de
2300 à 2340. Plus on s’éloigne de cette zone, plus les changements de morphologie pour les
os et les muscles deviennent moindres, et on procède alors en utilisant les tranches séparées
par écarts de 3mm, puis de 5mm, afin de minimiser la quantité de travail.
D’abord, les images sont traitées avec le logiciel sliceOmatic (TomoVision V4.3). La segmen-
tation de ces images est effectuée à l’aide de fonction « Snake ». Cette fonction permet de
créer des contours en minimisant l’énergie de ceux-ci. L’énergie considérée par cette fonction
est composée de deux parties : l’énergie interne due à la courbure du contour, et l’énergie
externe due aux valeurs des pixels de l’image sous le contour. Dans ce mode, les contours
peuvent être crées directement en plaçant des points délimitant le contour sur l’image, ou en
utilisant un contour déjà établi pour le modifier. Une fois les contours définis (grâce à l’opé-
rateur « TAG »), on exporte les points déterminant les contours sur l’image (par « slice »)
dans le logiciel Catia V5. À l’aide des points importés, on réalise un maillage. Pour s’assurer
d’avoir un maillage adéquat, on effectue d’abord un nettoyage du maillage et un remplissage
des trous, s’ils existent. Un remplissage surfacique peut être effectué en s’assurant qu’il n’y a
pas d’irrégularités au niveau des contours et de façon à obtenir un modèle fermé. Une fois la
surface obtenue, on procède par remplissage volumique de façon à obtenir un modèle ayant
pour contour la surface créée. On importe finalement le volume obtenu sous format standard













l'espace 3D sous forme





























Figure A.1 : Schéma montrant le processus de construction du modèle GS.
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ANNEXE B
Dimensions des modèles de genou
Les dimensions et la géométrie du modèle générique GG sont données à la figure B.1 et au
tableau B.1.
















Figure B.1 : Vue de profil et frontale du modèle GG.
Indice Longeur (cm) Indice Longeur (cm)
AB 14,3 CD 11,1
EH 11,0 FG 3,3
IJ 9,9 KL 8,8
NO 14,3 PR 13,2
BM 22,6 ST 1,3
JU 3,3 JW 2,1
QW 4,6 BJ 9,7
VX 5,5
Tableau B.1 : Dimensions du modèle GG.
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Les dimensions et la géométrie du modèle personnalisé GS sont données à la figure B.2 et au
tableau B.2.














Figure B.2 : Vue de profil et frontale du modèle GS.
Indice Longeur (cm) Indice Longeur (cm)
AB 14,21 CH 13,11
FD 4,72 EG 10.2
KJ 7,77 NO 15,719
BM 20.0 SR 14,8
KJ 7,77 GQ 3,57
JT 1,76 TV 3,72
WX 5,32
Tableau B.2 : Dimensions du modèle GS.
